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第 1 章 序論 
 
1.1 血管疾患とインターベンショナルラジオロジー (IVR)  
	 血管疾患とは，血管や血管内腔の異常の総称である．そのなかでも近年は，糖尿病や高血
圧，ストレスなどを原因として起こる動脈硬化が問題となっている．動脈硬化とは，全身に
心臓からの血液を送り込む役割を有した動脈が，固くなるとともに内腔が狭くなる疾患で
あり，脳梗塞や心筋梗塞，動脈瘤破裂などの死亡率の高い病気の原因となる．また，特に日
本においては高齢化による血管の老化も相まって，上記血管疾患の患者数は増加していく
と考えられる 1．脳梗塞や心筋梗塞は血管が塞栓される病気として知られており，血流が途
絶えた部位では，酸素の供給がなくなり組織が壊死してしまう．血管塞栓が脳血管において
発生するのが脳梗塞であり，心臓に酸素を供給する冠動脈で起こるものが心筋梗塞である．
また，代表的な血管疾患である動脈瘤は，動脈硬化や老化により血管がもろくなり，動脈壁
が血圧を支えきれず，動脈が膨らみ，進行すると最終的には膨らんだ血管箇所が破裂し，大
量出血が起こる疾患である．動脈瘤ができる部位としては，胸部大動脈，腹部大動脈，脳動
脈が有名である．大動脈瘤破裂時の死亡率は 80%以上であり，また，脳動脈瘤においても破
裂すると 1/3 以上の人が死亡するといわれている 2． 
	 従来，これら血管疾患の治療において，閉塞性の病気に関しては，ポリマー製人工血管を
用いて塞栓血管の迂回路を形成する外科的バイパス手術が一般的であったが，外科的アプ
ローチは，胸部を大きく切開する必要があり，術時間も長いために，患者に要求される負担
が大きい．昨今の医療現場では，従来の外科的治療よりも身体への負担が小さい (低侵襲) 
治療プラットフォームであるインターベンショナルラジオロジー (interventional radiology: 
IVR) が発達してきており，病院顧客としての患者という側面からも，患者への身体への負
2 
 
担軽減が重要視されるようになってきた．IVR は，X 線透過装置に手術台がセットされた C
アーム (Figure 1-1) と呼ばれる大型 X 線撮像装置を用いて，X 線画像を連続的に処理し，
術者はリアルタイムに患者の X 線透過動画を確認しながらおこなう，カテーテル手術に代
表される近代的手術である．患者は全身麻酔を必要とせず，術者は線透過画像を確認しなが
ら，体内にカテーテルと呼ばれる細い管や針などを入れて治療する．したがって，開腹・開
胸手術の必要がなく，患者への負担が小さい．元来，IVR は胸部，腹部，下肢領域の治療を
得意とする放射線科を出自とするが，近年，その治療領域はますます拡大しており，脳，循
環器，消化器，呼吸器などの様々な領域において，IVR 用の医療機器や手技が日々開発・改
良されており，医療機器と治療方法は一体となっている．代表的な術式としては，バルーン
カテーテルを用いた冠動脈狭窄への経皮的血管拡張術やステントを用いた経皮的冠動脈形
成術，プラチナムコイルやカバードステント，ステントグラフトを用いた動脈瘤治療，液状
塞栓物質を用いた動脈性出血箇所の止血，マイクロビーズやゼラチン細片を用いた肝細胞
がんに対する肝動脈化学塞栓療法 (Transcatheter Arterial Chemo Embolization: TACE)，ステン
トリトリーバーを用いた脳血栓除去術などがあげられ，IVR の発達には，そこに用いられる
各部位や症状に特化した医療機器の開発が不可欠である 3-10．そのための研究開発は，医師
や患者にとって今後ますます重要になる．IVR は，胆管や肺などの非血管系の部位に対する
非血管 IVR と，血液が流れる全身血管に対しておこなわれる血管系 IVR に大別される．本
論では，血管系 IVR に用いられる医療デバイスに焦点を当て，論を進めていくこととする． 
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Figure 1-1 C-Arm image intensifier for IVR. 
 
 
1.2 血管系 IVR における医療機器の使用環境 
1.2.1 血液にさらされる材料としてのバイオマテリアル 
	 本論において，血管系 IVR 用の医療機器の表面をなす「人の細胞に接触して用いられる
治療用および検査用材料として，一定の基準をクリアしているもの」を，バイオマテリアル
として定義する．血管系 IVR で用いられる医療機器の機器表面を構成する材料の生体適合
性は，医療デバイス承認における各国のレギュレーションや国際規格 ISO などによって，
厳格な基準が設けられている．その項目は，現在のところ世界的にほぼ同一基準が設定され
ており，遺伝子毒性試験，感作性試験，生殖発生毒性試験，免疫毒性試験，細胞毒性試験，
皮内刺激性試験，浸透毒性試験，慢性毒性試験，亜慢性試験，血液適合性試験などが挙げら
れる 11-30． 
	 医療機器や医療材料は体内で長期間使用されることが多いため，使用中に腐食や破壊さ
れることも稀ではないために，体内の組織中においてはその免疫機構において異物として
認識され，異物反応を起こさせてしまうリスクを有している．これら材料が，人体中で用い
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るためには，上記試験項目の基準をそれぞれクリアする必要がある．金属材料，セラミック
材料，ポリマー材料のうち，現在すでに医療機器や医療材料として用いられている材料は，
本論におけるバイオマテリアルという概念の中に位置するものであり，上記レギュレーシ
ョンが定める試験項目をクリアしていると考えてよい． 
	 バイオマテリアルの設計においては，材料のバルクの性質はもちろんであるが，基本的に
人工材料は物理的・化学的に人体と大きく異なることを加味しなければならない．材料が直
接的に生体環境に接触した際に起こる現象について理解するためには，界面科学の理解が
不可欠であるが，生体内では時間的要素が加わり，きわめて複雑な現象を引き起こしてしま
う．細胞が材料に接着する際，細胞と材料の界面にはタンパク質が介在しており，さらにタ
ンパク質の材料表面への吸着挙動は，タンパク質吸着の前に材料に付着する水の接触挙動
に大きく影響を受けることが知られている 31-34．材料表面で誘導される生体反応は，水の接
触から細胞・組織の反応まで多くの過程を経て進行する．この過程は，タンパク質やイオン，
および細胞など常に流動的な構成物からなる系によって引き起こされるものであり，身体
の異物反応に対して非動的な材料を開発することは，ほとんど不可能である．そこで，医療
用デバイスを作製する際には，使用する場所と時間，対象とする疾患などを考慮し，そこに
特化した性能を有することを目標に，開発方針がとられている． 
	 すぐれた医療機器開発のためには，まず生体との適合性を考慮した材料の選定が不可欠
である．また，機械的な特性を維持するためには，ポリマーよりも金属やセラミックスのほ
うがよい場合があるが，付加できる機能性や特性の多彩さを考えると，より簡単に分子設計
できるポリマーが優れている場合も多い．このような場合には，バルク特性は金属やセラミ
ックスに担当させ，生体と直接接する界面において，ポリマーを利用した表面処理を適用す
ることで生体に親和させるという手法が用いられるケースもある．いずれにしても，材料と
生体環境との界面における現象を理解し，目的に沿ったデバイス表面を設計することが必
須である． 
 
 
1.2.2 血液の組成 
	 血液の組成は，血漿成分と血球成分から構成される．さらに血漿成分は，Figure 1-2 に示
すように，水，糖質，脂質，複数のタンパク質から構成され，遠心分離によってそれらの成
分を分離することが可能である．血球成分には，体の各部に酸素を供給する赤血球，免疫反
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応を司る白血球，血液凝固作用を担う血小板から構成される．血液接触型医療材料では，血
液凝固反応が特に重要であるため，本論では，血液凝固反応およびそれを担う血小板に焦点
をあてる． 
	 材料を血液表面に接触させた際，最初に起こる現象は，タンパク質の吸着である．タンパ
ク質の吸着に続いて起こる血栓形成や炎症などの反応は，Figure 1-3 に示すように，材料表
面に付着したタンパク質を介して起こる 35．血栓形成については，血液中の血小板がタンパ
ク質上に付着し，その後，付着した血小板が突起をだし形状を変えていくことにより生成が
開始される (Figure 1-4)．これを血小板の活性化という 36-38．活性化した血小板は，やがて
互いに凝集し，血栓ができる (Figure 1-5)．この状態を一次血栓といい，次の段階として，
血漿タンパク質であるフィブリノゲンから生じたフィブリン繊維の網が一次血栓を覆い強
化する．通常，血管内に血栓が生成するのは，血管内に損傷ができた場合である．血栓の下
では内壁内側の平滑筋細胞や内皮細胞が増殖し，最終的に血栓は線溶作用により分解され，
損傷の修復は完了する．ところが，本来血管内に存在しない異物としてのバイオマテリアル
の表面上では，血管内皮細胞の損傷を起点とした血栓形成ではないために，この挙動が異な
る 39．人工材料上，特に経皮的血管拡張術においては，血管内に留置されるステントという
医療機器を構成する金属材料上での血栓形成が議論となることが多い 40． 
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Figure 1-2 Centrifugal separation of blood component. 
 
 
 
 
Figure 1-3 Protein adsorption between a cell and the material. 
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Figure 1-4 Appearance of adherent the platelet on polycarbonate surface observed with scanning 
electron microscope. Figures are ranked (a) to (d) along with the platelet activation level as below. (a) 
Early adhesion of the platelet with spherical shape, (b) developing of pseudopodia, (c) elongation of 
pseudopodia and lamellipodium extension, (d) fully spread. Scale bar indicates 2 µm. 
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Figure 1-5 Thrombus formation by the platelets coagulation on the medical material captured by SEM: 
(a) SUS316L and (b) polycarbonate. 
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1.3 血管狭窄の治療に用いられるステント 
1.3.1 ステント留置術の概要 
	 近年，糖尿病や高血圧，ストレス等を原因とした動脈硬化と，それが引き起こす狭心症，
心筋梗塞等の心疾患が問題となっている．動脈硬化が起きると，冠動脈血管の内腔は徐々に
狭まってしまい，十分な量の血液を送ることができなくなり，結果として，心臓が酸素不足
に陥り，これを心疾患という．これら心疾患および心筋梗塞は日本国内の死因の約 25%を占
めており，効果的な治療法が求められている．そこで心疾患や心筋梗塞に対して取られてい
た治療法は，冠動脈バイパス手術であった．冠動脈バイパス手術は，狭窄した冠動脈の遠位
側に大動脈から血管をつなぎ，狭窄部をバイパスすることで血流量の回復をはかる手術で
ある．ところが，この手法では開胸や血管の縫合など，患者と術者の両方に負担がかかって
しまう．そこで登場したのが，カテーテルを用いたバルーン拡張術であった． 
	 バルーン拡張術は，経皮的血管形成術 (Percutaneous Transluminal Angioplasty: PTA) と呼ば
れており，1980 年頃に冠動脈および末梢血管の狭窄病変に対する標準的治療法として確立
された．以下にカテーテル手術の概要を述べる．大腿，手首，肘などの動脈に穿刺し，ガイ
ディングカテーテルと呼ばれる直径 1.6 ~ 2.5 mm のチューブを血管内に押し進め，胸部大動
脈のあたりまで到達させる．そして，術者の手元にあるガイディングカテーテルの端部から，
ガイドワイヤーと呼ばれる，柔軟性があり先端にカーブがついていることで，選択的に標的
血管まで押し進められる針金を，患部まで到達させる．その後，術者の手元にあるガイドワ
イヤー端部にかぶせるように，親カテーテルと呼ばれるチューブを挿入し，同じく患部まで
到達させる．最後に，親カテーテル内のガイドワイヤーを引き抜き，かわりに先端にステン
トなど，治療機器をマウントしたカテーテルを入れ，患部の治療を実施する．狭窄した血管
壁にバルーン先端を到達させた後，そこにつながった手元のシリンジを操作することで，バ
ルーンを拡張させることができる．それにより，血管内壁に固化した脂質や石灰質の塊であ
るプラークを破壊し，内壁を押し広げるといった処置を施す． 
	 もともとは，バルーンのみで一時的な血管拡張がおこなわれていたが，3 ヶ月以内に再度
血管内径が狭まってしまう，再狭窄という症状が現れる患者が，全体の 30 ~ 40%程度存在
した 41．この再狭窄という問題に対処するため，バルーンとともに血管拡張状態を維持する
機能を有する，ステントと呼ばれる医療器具が開発された (Figure 1-6) 42-44． 
	 ステントとは，バルーンカテーテルの手法を進化させたステント留置術という手法に用
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いられる器具で，閉塞してしまった冠動脈等の血管を拡張するために用いられる．その材質
および形状は，金属で出来た筒状のメッシュである 45．ステントは，Figure 1-6 (a) に示す
ように，空気によってカテーテル術者側からシリンジを用いて膨らませることのできるバ
ルーンカテーテルにかぶせるように，縮小状態でセットされている．術者はまず，患部にこ
の縮小状態のバルーンカテーテルとステントのセットをその内腔に挿入できるような，一
回り太いカテーテル (親カテーテル) を，患部まで到達させておく．その後，親カテーテル
の内側に，縮小状態のバルーンカテーテルとステントのセットを挿入し，親カテーテルを通
して患部までデリバリーする．その後，術者は，親カテーテル先端からバルーンとステント
部分が飛び出すように調整したのち，手元のシリンジを用いてバルーンを膨らませること
で，ステントを拡張させる Figure 1-6 (b)．留置されたステントは塑性変形しているために，
円周方向のラジアルフォースを有し，冠動脈の径を維持する役目を果たす．これにより，再
狭窄率は 6 ヶ月で 20%程度に減少し，ステントを用いない従来のバルーン拡張術と比較す
ると再狭窄率が低く，現在臨床で主に用いられている．このように，ステントは現在利用で
きる治療法の中では優秀な治療法ではあるが，再狭窄の点ではまだ改良の必要がある．手術
前後での患部の X 線造影画像 (Figure 1-7)，ステント留置後から再狭窄が起こるカスケード
から容態安定化までの一連の流れを Figure 1-8 に示した．ステント留置部の再狭窄のメカ
ニズムの大枠は以下のようになっている．まず，血流中に留置されたステントが異物と認識
されることで，ステント表面に血小板が付着し，続いて血栓形成が起こる．これはステント
材料の生体適合性の問題から起こる．それに続いて，ステント拡張時，血管内壁を押し広げ
た際に傷ついた，血管内壁の一番内側にある内皮細胞層の損傷部位から，血栓形成のシグナ
ルが伝わり，内皮の内側にある平滑筋細胞の遊走と増殖が起こる 46 47．この一連のプロセス
によって，再狭窄が起こると考えられている 48． 
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Figure 1-6 Balloon catheter and balloon expandable stent: (a) folded state stent system and (b) 
expanded state stent system. 
 
 
 
 
Figure 1-7 X-ray transmission images (a) before and (b) after coronary stent placement for an 
ischemic heart disease. 
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Figure 1-8 Healing process and events inner a blood vessel after stent placement. 
 
 
1.3.2 薬剤溶出ステントの必要性と問題点 
	 このことから，血管再狭窄を防ぐためには，ステント素材の抗血栓性および生体適合性の
さらなる改善や，ステント周囲の血栓形成後に引き続いて起こる平滑筋細胞の遊走と増殖
の抑制が必要になる．前者は，生体工学・再生医学分野全体の目標となっているが，いまだ
そのような材料開発は実現できていない．後者に対する積極的アプローチとして，Figure 1-
8 にみられる平滑筋細胞 (Smooth muscle cell) の増殖 (Proliferation) と遊走 (Migration) を抑
制するような薬剤の利用が多く研究されてきた．そこで考案されたのが，ステント表面に薬
剤を担持しておき，そこから薬剤が局所に徐放されるような Drug-eluting stent (DES) system
である 49．はじめは，ステント表面に薬剤を塗布する方法がとられたが，それだけでは患部
に薬剤が長期間留まることができず，有効性は一時的なものに限定された．そのため，ステ
ント表面に直接薬剤をコーティングする方法ではなく，ポリマーマトリックスに薬剤を混
ぜ込み，徐放挙動を制御したものが主流となった．DES ではステントの表面のポリマーか
ら溶出した薬剤が血管内膜の過増殖を抑制し，免疫抑制剤が徐放されているとみられるス
テント留置後 1 ヶ月以内の再狭窄発生率を劇的に低下させることが可能となり，多くの無
作為比較試験で確認された 41．臨床試験では，金属材料そのままで，コーティングなどして
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いないベアメタルステント (bare metal stent: BMS) と比較して DES による標的病変の造影
で 50 ~ 70%もの再狭窄面積の減少が確認されており，経皮的冠動脈インターベンション 
(percutaneous coronary intervention: PCI) の大部分において DES を優先的に使用するようにな
った 42-44．しかし，DES はステント血栓症を予防するために長期の抗血小板療法 (dual anti-
platelet therapy: DAPT) を必要とするため，DES はすべての患者にとって適切ではない．
DAPT は，抗血小板剤により血小板の機能を抑制し，血栓の形成を予防することで，脳梗塞
や心筋梗塞の再発リスクを低下させる治療法である．しかしながら，抗血小板剤の服用によ
り血栓症の発生は抑える事ができるものの，患者の体内では常に血小板機能が低下し，出血
リスクを抱える事になる．特に，術中・術後の出血の危険性が高い手術は施術が困難になる
など，抗血小板療法の継続は患者にとって致命的な問題ともなりかねない．ステント留置後
には，下に示すようなフローチャート (Figure 1-9) によって，術後経過のパターンを表すこ
とができる．DES による免疫抑制剤がステント表面の内皮化を妨げ，ステントがむき出し
になっている場合があり，血栓症リスクが半永久的に残り続けることになる 50-52．DAPT を
継続することによる出血性合併症リスクと，ステント血栓症の両者はトレードオフの関係
にあり，DAPT 期間についての議論がいまだ継続している 53．理想的には，DAPT を必要と
しない，患者のクオリティオブライフ (quality of life: QOL) を考慮した新しいコンセプトの
DES を用いて，血管内皮細胞によってステントが早期に覆われ，最終的には狭窄を最小限
に抑えた状態で血管壁と一体化することが望ましい． 
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Figure 1-9 Schematic cascade of developmental process of neointimal hyperplasia after stent 
placement. 
 
 
1.4 動脈瘤治療に用いられるカバードステント 
1.4.1 カバードステント留置術の概要 
	 動脈瘤とは，血管が膨らむこと自体による血管機能への影響がない場合は，病気に気付か
ないまま経過してしまう患者も多い．しかし，動脈瘤が破裂すると動脈内から一気に血液が
出血し漏出することから血圧低下やショック状態に陥り，命を落とす危険性がある恐ろし
い病気である．そこで，カバードステント治療は 1991 年に腹部大動脈瘤の血管内治療法と
して最初に報告された 54．カバードステントとは，ステントに人工血管を縫いつけた新型の
人工血管である． 
	 本治療の目的は，動脈瘤内に折りたたまれたステント付き人工血管を，カテーテルを用い
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て挿入・展開し，瘤内に人工血管のトンネルを形成することにより，人工血管外の動脈瘤内
の血栓化を誘発または減圧を促すことである (Figure 1-10)．これにより瘤を切除すること
なく破裂を防ぐことが可能となる．日本においては，1994 年ごろから，金属ステントに市
販のポリエステルもしくは poly(tetrafluoroethylene) (PTFE) 製の人工血管を装着した自作の
カバードステントとして大動脈瘤の治療において用いられていたが，2006 年に最初の市販
のカバードステントが認可されて以来，市販のカバードステント (Figure 1-11) が日本でも
用いられるようになった．日本に導入された腹部大動脈瘤に対するカバードステントは，二
種類 (Zenith; Cook 社，Excluder; Gore 社) で，いずれも欧米で高い評価を得ている製品であ
る．2006 年に動脈瘤に対するステントグラフト治療が日本にて承認され，開腹手術を必要
としないステントグラフト治療が開始されることとなった．アメリカでは，動脈瘤治療にス
テントグラフトが占める割合が急速に増加しており，日本でも今後ステントグラフト治療
の症例数が増加していくことは間違いないものと考えられる．しかしながら，いまだ大きな
問題点を抱えており，医療現場からは改善が望まれている 55． 
	 カバードステントの問題点を述べる前に，カバードステント留置後の治癒状態について
説明したい．カバードステントの望まれる治癒状態は，おおよそ人工血管と同じく，内面に
ついては内皮細胞が張り抗血栓性が発現し，外側については繊維芽細胞とコラーゲン線維
により固定されることが理想である．カバードステントの固定は，留置直後においてはカバ
ードステントの拡張力に起因する摩擦のみであるため，長期的な安定性を考えたとき，繊維
芽細胞とコラーゲン線維による固定は非常に重要となる．カバードステントが動脈瘤に留
置されると，動脈瘤に流れ込む血液は遮断される．その後，カバードステントの両端の血管
壁から血管内皮細胞が這いだし，断端部では，カバードステント内部が血管内皮細胞によっ
て被覆されることが理想である．  
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Figure 1-10 Covered stent for a bile duct. 
 
 
 
 
Figure 1-11 Covered stent placement for an aneurysm. 
  
10 mm
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1.4.2 現行カバードステントの問題点と解決方策 
	 カバードステントによる大動脈瘤の治癒過程を先に述べた．現在のカバードステントの
問題点として挙げられるのは，血液適合性と血管内皮細胞接着・増殖性が低い点にある．ま
た，カバーをもたないステントと異なるカバードステント特有の課題として，エンドリーク
およびカバードステントの適用範囲の問題がある．抗血栓性と体組織との一体化の問題に
ついては，問題点は人工血管と変わらないため，エンドリークとカバードステントの適用範
囲について説明する． 
	 現在のステントグラフト治療において最も解決すべき合併症は，ステントグラフト留置
後に瘤内への血流が残存する「エンドリーク」である．エンドリークとは，動脈瘤内への血
液の漏出を指し，タイプ I ~ IV がある (Figure 1-12 および Table 1-1)．これらのタイプのな
かで，発生した際に問題となるのはタイプ I と III である．このタイプのエンドリークでは
瘤内の減圧が起こらず，瘤の拡大が進んでしまう．また，新鮮な血液が常に瘤内に流れ込む
ことになるため，動脈瘤の血栓化の遅延，そもそも血栓化が起こらなくなってしまうため，
動脈瘤の出血リスクが低減されにくい． 
 
 
Figure 1-12 Four types of endoleaks arise from functional incompetences of covered stent.  
18 
 
Table 1-1 Types of endoleaks. 
Type I Leak at graft attachment site 
Type II Aneurysm sac filling via branch vessel (most common) 
Type III Leak through defect in graft 
Type IV Leak through graft fabric as a result of graft porosity, often intraoperative 
and resolves with cessation of anticoagulants 
 
 
1.5 肝動脈化学塞栓療法 (TACE) に用いられる血管塞栓物質 
1.5.1 TACE の概要 
	 血管系 IVR の中で代表的な治療法として肝動脈化学塞栓療法  (Transcatheter arterial 
chemoembolization: TACE) が挙げられる．TACE は切除不能な肝細胞癌に対して適用される
療法であり，1978 年以降に主として日本で開発・発展した．TACE では，まず Figure 1-13
のように大腿動脈からカテーテルを挿入して，肝細胞癌に栄養を送る肝動脈までアプロー
チする．その後，シリンジからカテーテルを通して塞栓物質を注入し，腫瘍に流れる血流を
止めることで癌細胞を壊死させる．正常な肝臓は門脈と肝動脈という 2 つの血管から栄養
を供給されているが，肝細胞癌は完全に肝動脈から栄養を受けている．そのため，肝動脈を
塞栓して血流を止めた場合，肝細胞癌のみが虚血状態になり，肝臓の正常な部分では塞栓に
よる傷害が少ないとされている．日本における当初の TACE は 1 ~ 2 mm 程度のゼラチンス
ポンジ角に抗癌剤を含侵させたものを塞栓物質として使用しており，血管塞栓による物理
的療法と抗癌剤による化学的療法の概念が導入されていた．その後，油性造影剤であるリピ
オドール (Lipiodol: LPD) からの抗癌剤徐放を期待した試みとして，1983 年には LPD と油
性抗癌剤の混合物の動脈注入が実施され，同年には LPD と抗癌剤の混合物を注入後にゼラ
チンスポンジ細片で肝動脈を塞栓する方法 (LPD-TACE) が導入され，現在でも実際の医療
現場で用いられている (Figure 1-14 (A))． 
	 一方，諸外国においては日本と比較して肝細胞がんに対する調査が進んでおらず，高度に
進行した肝細胞がんが LPD を用いた TACE の対象となっていたため，その治療成績は日本
に比較して大きく劣るものであった．こうした中で，欧米では血管塞栓物質として，各社が
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球状塞栓物質を開発しきた．薬剤を含侵させた Drug-Eluting Beads (DEB) とよばれる架橋ポ
リビニルアルコールゲルの DC bead®が開発された．これらのマイクロスフィアは，ゼラチ
ンスポンジ細片と比較してサイズが均一であることや，抗がん剤を含浸して徐放できるこ
とから，抹消動脈の塞栓効果が高いとされている (Figure 1-14 (B))．DEB を用いた TACE は
DEB-TACE と呼ばれ，2014 年に本邦でも施行が可能となった． 
 
 
Figure 1-13 Schema of transcatheter arterial chemoembolization (TACE) for hepatocellular 
carcinoma.  
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Figure 1-14 Embolization materials: (A) Gelatin sponge sheet and (B) DC beads. 
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1.5.2 現行塞栓物質の問題点と解決方策 
	 TACE は X 線透視下で実施され，カテーテルの挿入は水溶性造影剤で血管と腫瘍を造影
しつつ進められる (Figure 1-15)．カテーテル先端が目的の血管に達したところで，塞栓物質
を注入するが，ゼラチンスポンジと DEB は X 線視認性が極めて低いために，水溶性造影剤
中に分散させた状態で実施される．しかしながら，塞栓物質と水溶性造影剤の注入は約 1 
mL/min というゆっくりとしたペースで逆流に注意して慎重におこなわれるため，一度に流
入する造影剤が少ないために造影効果が低く，血管内の塞栓状況の把握が困難である．その
ため，過剰に塞栓物質を注入した場合や血流が弱まっている場合には，塞栓物質が逆流する
ことで，意図しない血管を塞栓してしまう危険性が高い．また，こうした意図しない血管塞
栓も把握できないことから，それに起因する合併症の予測も困難である．TACE に関連する
合併症としては，肝不全や肝梗塞，胆嚢梗塞など多岐にわたる．肝不全の発生頻度は 0.26 ~ 
2.3%であり，肝臓が広範囲で塞栓された際に生じる 56-57．また，肝梗塞や胆嚢梗塞はそれぞ
れ，門脈，胆嚢動脈への塞栓物質の流入が原因だとされている 56, 58．さらに，DEB に関して
は，生体内で分解せず永久的に血管内に残存するため，こうした合併症が重篤化しやすい．
一方で，ゼラチンスポンジ細片は血管塞栓から約 1 か月で分解して，その後は血流が回復す
るため，合併症の重篤化の危険性が低いとされているが，形状が不均一で粒径分布も広く，
塞栓される血管径の予測が難しい．すなわち，TACE に用いられる塞栓物質は形状や大きさ
が均一で高い X 線視認性を有し，体内で分解するという性質が要求される．また，塞栓物
質が体内で分解した際，体外に排泄されない限りは，その分解物が血液中に残存し体内をめ
ぐり続けるか，生体内に吸収されるが，その過程で人体に無害でなければならない．さらに，
塞栓物質は腫瘍が壊死するまで血管を塞栓する必要があることから，一定期間は体内に残
存し，その後徐々に分解するという性質が求められる．これらの問題を解決する手段として，
高い X 線視認性を有し，生体内で分解する材料を用いて均一な形状で粒径分布の狭い塞栓
物質を作製することを考え，研究を進めた． 
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Figure 1-15 X-ray images of hepatic artery and hepatocellular carcinoma contrasted by contrast agent. 
Lower case letters indicate the passage of time. 
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1.6 本論文の構成 
	 本研究の目的は，近年，外科的手術にかわり，低侵襲治療として発展してきた血管系
interventional radiology (IVR) 治療に用いる次世代医療機器開発のため，ポリマーマテリアル
に関するアプローチから既存課題の解決をはかり，その有効性を評価することにある． 
	 第 2 章および第 3 章では，2-methacryloyloxyethyl phosphorylcholine (MPC) と butyl 
methacrylate (BMA) によるコポリマーである poly(MPC-co-BMA) (MPC polymer) の膜上に，
マイクロスケールの水素含有アモルファスカーボン (hydrogenated amorphous carbon: a-C:H) 
ブロックをパターニングした micro-patterned a-C:H/MPC polymer を作製し，内皮化促進性と
血液適合性を両立させるステントコーティングとしての機能性を評価した． 
	 第 2 章では，大小異なる a-C:H ブロックを，等間隔にパターニングした Small-patterned a-
C:H/MPC polymer および Large-patterned a-C:H/MPC polymer を作製し，それぞれのサンプル
の血液適合性，血管内皮細胞増殖性，接着細胞のモルフォロジーの違いについて論じた． 
	 第 3 章では，micro-patterned a-C:H/MPC polymer の MPC polymer 層に塩基性線維芽細胞増
殖因子 (basic fibroblast growth factor: bFGF) を含有させることにより，bFGF の時間依存的溶
出性を付与し，bFGF 溶出性，サンプルの血液適合性，血管内皮細胞増殖性を評価した． 
	 第 4 章では，エレクトロスピニング法を用いて MPC polymer fiber 不織布を作製し，その
上に micro-patterned a-C:H を成膜した，カバードステント用のカバー材料サンプル (micro-
patterned a-C:H/MPC polymer fiber) を作製した．サンプルの薬剤溶出性を評価したところ，
a-C:H の被覆面積比によって薬剤溶出性を制御できることがわかった． 
	 第 5 章では，脂溶性 X 線造影剤リピオドール (Lipiodol: LPD) と生分解性ポリマー
polycaprolactone (PCL) の複合ゲルを，本研究用に設計したマイクロ流体デバイスを用いる
ことでマイクロビーズ化し，X 線によって識別可能な CT 値 1500 HU 以上かつ術後 1 ヶ月
以内に生体内分解する肝動脈塞栓術用の塞栓ビーズを作製した．その X 線視認性および生
体内分解性を評価したところ，X 線造影に必要な CT 値 1500 HU を超えた 3753 HU を示し，
ウサギ肝動脈における in vivo 生体内分解試験においても，1 ヶ月以内に塞栓箇所の血流が
再開通したことから，設計通り生体内分解された． 
	 第 6 章には，各章で得られた結果を総括し，本論文の結論を述べた． 
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1.7 第 1 章のまとめ 
	 本章では，血管系 IVR の概説および本論の研究成果の応用先として検討している医療機
器であるステント，カバードステント，肝臓がん治療の血管塞栓材料について，背景と問題
点をまとめた．  
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第 2 章  血 液 適 合 性 2-methacryloyloxyethyl 
phosphorylcholine (MPC) polymer 表面への血管内皮細胞
接着・増殖性付与のための hydrogenated amorphous 
carbon (a-C:H) 薄膜のマイクロパターニング 
 
2.1 緒論 
	 ステントは，低侵襲療法としての冠動脈疾患の治療に広く使用されているが，ステント内
再狭窄 (in-stent restenosis: ISR, ステント留置領域における直径が 50％以上の狭窄の存在と
定義される) および後期ステント血栓症 (late stent thrombosis: LST, 血栓症ステント留置後
30 日以上) は依然として冠動脈インターベンションの大きな問題である 59．ベアメタルス
テント (bare metal stent: BMS) を使用した経皮的冠動脈インターベンションでは，ISR は 15 
~ 30%の症例でステントを展開している間に，制御不能な新生内膜過形成および動脈損傷に
よる組織増殖の結果として生じる．一方で，LST は，ステント留置後に発生する血栓であ
り，ステント表面の血液適合性が不十分であるために生じる．BMS の改良として，拡散制
御プロセスを介して溶出される抗増殖剤および抗炎症剤を充填した薬剤溶出ステント 
(drug-eluting stent: DES) が開発された．DES の薬剤担持コーティングとしては，poly(n-butyl 
methacrylate)] (PBMA)，poly(ethylene-co-vinyl acetate) (PEVAC)，poly(styrene-co-isobutylene-co-
styrene) (PSIBS) などが用いられてきた 60．DES は金属ステントと薬剤含有ポリマーで構成
されており，新生内膜肥厚を防ぐことで実際に ISR は 8％未満まで抑制されたが，アテロー
ム性動脈硬化症と LST は DES 留置後も深刻な懸念事項として残っている 60-61． 
	 複数の先行研究により，再内皮化が DES 留置後に早期かつ完全に起こる場合，新生内膜
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形成の過形成が抑制されると報告されている．しかし，DES の溶出する薬剤が，内皮細胞の
増殖を阻害することも事実であり，その結果，ステント表面上の再内皮化が遅れるリスクを
残してしまう 62．また，薬剤が徐放しきってしまった後，再内皮化によるステント表面の被
覆が完全に起こっていない場合，LST によって急性心筋梗塞が起こる危険があるために，患
者は抗血小板薬二剤併用療法 (dual anti-platelet therapy: DAPT) を半永久的に続ける必要が
ある 63．したがって，抗血栓形成性を有し，再内皮化を促進するための薬剤を徐放できるス
テント表面を実現するコーティング開発は，次世代ステント開発のために必要である．これ
までに，コーティングおよび薬剤組み込みを含む BMS の研究がなされてきており，コーテ
ィングには，金，silicon carbide (Si-C)，Amorphous carbon (a-C)，および phosphorylcholine (PC) 
などが用いられ，評価されている．しかし，in vivo 試験においてこれらと BMS を比較した
とき，統計的な差異または改善はなく，現在までに材料の血液適合性および血管内皮細胞の
接着・増殖性を改善しようとするテーマは，依然として多くのアプローチから取り組まれて
いる 64-67． 
	 これまで，我々は 2-methacryloyloxyethyl phosphorylcholine (MPC) と butyl methacrylate 
(BMA) によるコポリマーpoly(MPC-co-BMA) (MPC polymer) と，マイクロパターン化した水
素含有アモルファスカーボン (hydrogenated amorphous carbon: a-C:H) 薄膜からなる新しい
薬剤溶出コーティングを開発してきた 68-69．結果として，poly(MPC-co-BMA) は高い抗血栓
性を示したが，血管内皮細胞の接着と増殖がその上で起こらないために，内皮化が起こらな
いであろうことが明らかになった．水素含有アモルファスカーボン薄膜 a-C:H は，その抗血
栓性および細胞接着性によって，医療応用として有望なコーティングとして知られている
70-74. そこで，我々は，薬剤を担持した micro-patterned a-C:H/MPC polymer が，a-C:H のマイ
クロパターン面積比を変化させることで，薬剤徐放挙動をコントロールすることが可能に
なったが，未だ micro-patterned a-C:H/MPC polymer 上における細胞のモルフォロジーについ
て焦点を当てた研究はない． 
	 本研究では，細胞非接着性の MPC polymer layer 上に蒸着された，細胞接着足場としての
a-C:H をマイクロパターニングした基板を作製した．マイクロパターニングした意図は，第
3 章にて，MPC polymer layer に含浸した薬剤を，パターニングされていない隙間から溶出さ
せるためであり，パターン間の溝幅は，細胞が橋渡しできると考えられる値を設定した．そ
して，基板上の血管内皮細胞 (human umbilical vein endothelial cell: HUVEC) と血小板のモル
フォロジーを解析した．最後に，二種類のサンプル上における HUVEC の増殖，伸展とモル
フォロジーについて，マイクロパターン化された a-C:H 島の大きさの観点から論じた．  
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2.2 実験方法 
2.2.1  Large-patterned a-C:H/MPC polymer および Small-patterned a-
C:H/MPC polymer の作製 
	 サンプルとして，細胞増殖および血小板接着の挙動を制御するために，二種類の micro-
patterned a-C:H/MPC polymer (Large- and Small-patterned a-C:H/MPC polymer) を用意した．
Figure 2-1 には，a-C:H 島サイズの異なる二種類の micro-patterned a-C:H/MPC polymer 基板
と，その比較サンプルを含めた五種類のサンプルの作製方法を示した．すべてのサンプルを
コーティングするためのプレートとして，厚さ 0.75 mm，直径 15 mm の 316L stainless steel 
(SUS316L) を用いた．すべての SUS316L プレートには，細胞接着挙動に影響を与えないよ
うに，機械研磨処理によって鏡面加工を施した 75．研磨後，それぞれのプレートを，アセト
ンに浸漬し，5 分間の超音波洗浄を 3 セット実施した．その後，さらにそれぞれのプレート
を，エタノールに浸漬し，5 分間の超音波洗浄を 3 セット実施した．それらプレートを真空
チャンバーに入れ，アルゴン (Ar) ガスプラズマを用いてプレートを洗浄した後，イオンプ
レーティング法を用いてシリコン結晶からアモルファスシリコン (a-Si) を成膜した．これ
は，SUS316L と後に成膜する a-C:H 膜との密着性を向上させ，クラックを低減する手段と
して知られている 76．その後，2-methacryloyloxyethyl phosphorylcholine: butyl methacrylate = 
3:7 (モル比) かつ重量平均分子量 (Mw) 100,000 ~ 1,000,000 からなる poly(MPC-co-BMA) 
(MPC polymer) (Terumo Clinical Supply Co., Ltd., Japan) と無水エタノール  (Wako Pure 
Chemical Industries, Ltd., Japan.) を用いて，0.5 wt%の MPC polymer/エタノール溶液を作製し
た．この MPC polymer/エタノール溶液を，スピンコータ (MS-A100; Mikasa Corp., Japan) を
用いて，a-Si コーティングした SUS316L プレート上にスピンコートし，回転数を 2000 rpm
とした．こうして得た MPC polymer コーティング上に，高周波プラズマ化学気相蒸着法 
(radio frequency plasma enhanced chemical vapor deposition method: RF-PECVD) を用いて，C2H2 
ガスから a-C:H 膜を成膜した．成膜条件として，周波数 13.56 MHz，全圧 13.3 Pa，電力 200 
W，成膜時間 10 秒とした．その際，Figure 2-2 に示すように，それぞれ正方形の孔を有す
る二種類のマイクロ孔グリッド (a mesh #200 and #500; Hitachi Maxell Co., Ltd., , Japan) を用
意し，MPC polymer 膜の上に被せた状態で a-C:H 膜の合成を実施した．内皮化試験および血
液適合性試験の事前準備として，それぞれのサンプルを 24 ウェルに入れ，エチレンオキサ
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イドガス (ethylene oxide gas: EOG) 滅菌処理を実施した．滅菌されたサンプルは，エチレン
オキサイドガスの残留による影響を避けるため，クリーンベンチ中に 1 日放置した．サンプ
ル表面はレーザー顕微鏡 (VK-9700; Keyence Corp., Japan) を用いて観察し，表面トポグラフ
ィは原子間力顕微鏡 (atomic force microscopy: AFM) (SPM9700; Shimadzu Co., Ltd., Japan) を
用いて解析した．また，顕微ラマン分析装置 (STR300; Seki Technotron Corp., Japan) を用い
ることで，マイクロパターン化された a-C:H 領域および MPC polymer 領域からなるサンプ
ル表面の二次元分布を分析した．ラマンシフトには，a-C:H 特有の G peak と D peak ピーク
を示す 950 cm-1 ~1700 cm-1 を対象範囲として解析した．得られたデータは平均値および標
準偏差を用いて表示した． 
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Figure 2-1 Schematic illustration of the sample preparation.  
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Figure 2-2 SEM images of two kinds of micro pore metal grids for the micro-patterned 
the a-C:H synthesis: (a) α mesh #200 and (b) α mesh #500. Scale bars indicate 100 µm. 
 
 
2.2.2 血管内皮細胞培養試験 
	 本研究では，ヒト臍帯から採取した正常ヒト臍帯静脈内皮細胞 (human umbilical vein 
endothelial cell: HUVEC; 東邦大学医療センター佐倉病院における生命倫理委員会の許可の
もと提供された) を用いた．また，2%ウシ胎児血清 (fetal bovine serum: FBS) を含有する内
皮細胞増殖培地 (endothelial cell growth mediums: EGM-2) (LONZA Walkersville, Inc., Japan) を
培養に使用した．FBS を含有した EGM-2 には，ヒト上皮成長因子 (human epidermal growth 
factor: hEGF, 5 ng/mL)，血管内皮増殖因子 (vascular endothelial growth factor: VEGF, 0.5 ng/mL)，
R3-インシュリン様成長因子 (R3-insulin-like growth factor-1: R3-IGF-1, 20 ng/mL)，アスコル
ビン酸 (1 µg/mL)，ヒドロコルチゾン (0.2 µg/ mL)，およびヘパリン (22.5 µg/ mL) を添加し
た．これらを用いて，24 ウェルプレートにおいて，対数増殖期にある内皮細胞を 5.0×104 
cells/ウェルとなるよう準備した．HUVEC は，最初にインキュベーター内の 75 cm2 細胞培
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養フラスコ内に播種し，それらを，EGM-2 を用いて 37°C，5%CO2 環境下で培養した．その
後，細胞を 0.05% Trypsin/EDTA (Gibco®; Thermo Fisher Scientific K. K.) を用いてフラスコの
底から分離した．本研究では，継代数の蓄積による細胞の機能低下，性質変化を防ぐため，
継代数が 5 以下の細胞のみを使用した．ウェル内にサンプルを設置し，試料上において細胞
を増殖させた．細胞懸濁液を 24 ウェルプレートの各ウェルに 1 mL ずつ播種し，CO2 イン
キュベーター内で一定時間培養した．その後，WST-8 assay 用 cell counting kit-8 (CCK-8) 溶
液を各ウェルに 10 mL ずつ添加した (Figure2-3)．その後，CO2 インキュベーター内で 1 時
間静置し，呈色反応をおこなった．呈色反応が終了した後，マイクロプレートリーダーで 450 
nm の吸光度を測定し，細胞増殖数を定量化した．また，この方法では基板に付着していな
い細胞数も影響するため，蛍光顕微鏡 (Eclipse 50i; Nikon Corp., Japan, 励起光波長 535 nm) 
により細胞数や細胞状態を観察し，視野あたりに内皮細胞が占める面積比を算出すること
で，内皮化促進性を評価した．本研究では，以下の手順を用いて，試料上における内皮細胞
接着・増殖試験を実施した (Figure 2-4)． 
1. 75 cm2セルカルチャーフラスコ (75 cm2 cell culture flask, Asahi Glass) から培養液をアス
ピレートした後，10 mL の PBS でフラスコ内を 1 回洗浄し，PBS をアスピレートした． 
2. フラスコに trypsin/EDTA を 5 mL 入れて 2 分間インキュベータ内に放置し，フラスコ底
面から HUVEC を剥がした．このとき，細胞が丸い粒状になっていたら剥がれていると
判断した． 
3. フラスコに EBM-2 を 10 mL 入れ，trypsin/EDTA を中和した．このとき，HUVEC を 1
つ 1 つ分離するため，ピペッティングしてよく混ぜた． 
4. 3 で作製した HUVEC と EBM-2 の混合液を 50 mL コニカルチューブに移し，遠心分離
をおこなった．条件は，室温，1000 rpm，5 分間とした． 
5. 遠心分離後のコニカルチューブの上澄み液を取り除き，EBM-2 を 10 mL 入れてよく混
ぜた．遠心分離により HUVEC を沈殿させた． 
6. 血球計算盤を用いることで，細胞数を計測した，混合液に EBM-2 を加えて細胞数を適
当な濃度に調整した． 
7. 試料を入れた各ウェル穴に，細胞数を調整した混合液を分注した． 
8. HUVEC が均一に播種できたことを位相差顕微鏡で確認したのち，各細胞培養容器をイ
ンキュベーター内に移し，培養した． 
9. 6, 12, 24, 48, 72 時間後それぞれのウェルプレートに対し，以下に記述する WST-8 assay
を実施した． 
38 
 
10. WST-8 assay 後，サンプルを室温で 1 時間，PBS の 2％ glutaraldehyde 水溶液を用いて，
細胞を固定した． 
 
	 医療器具を体内に留置することを考慮した場合，直接接触する細胞に対しての毒性の評
価が必要である．そのため，留置したい材料上での細胞の増殖数または死滅数を定量的に測
定するキットが開発された．細胞増殖数を定量化する cell counting kit-8 (CCK-8) は，水溶性
テトラゾリウム塩 WST-8 を発色剤として用いた生細胞数測定試薬である．WST-8 は生細胞
によって還元されると，波長 450 nm 付近に極大吸収を持つ水溶性ホルマザンを生じる．細
胞中の脱水素酵素によって産生される NADH は，1-Methoxy PMS を介して WST-8 を橙色の
ホルマザンに還元する．このホルマザン色素の量は，生細胞数に比例する．そのため，吸光
度を比較することで，各基板上での細胞増殖数を定量化して比較することができる．データ
の統計的分析のため，ソフトウェア (SPSS 22.0, IBM Co., USA) を用いて，対応する標準偏
差を有する数値の平均値として実験結果を得た．サンプル上の HUVEC の生存数を起因と
する WST-8 assay における光学密度 (Optical density: OD) 値および HUVEC がサンプル表面
を覆う面積比を，対応なし片側 t 検定によって分析した．p <0.05 は統計的に有意とした． 
 
 
 
Figure 2-3 Cell viability detection by using WST-8 cell counting kit.  
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Figure 2-4 Flow chart for HUVEC adhesion and proliferation test. 
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2.2.3 血小板付着・活性化試験 
	 生体材料表面における血栓生成の主な初期現象として，内因系血液凝固因子と呼ばれる
タンパク質の材料表面に対する付着と，血液中に存在する血液細胞のひとつである血小板
の付着および活性化が報告されている．血栓形成の段階を時系列で考慮すると，一般的にタ
ンパク質の付着は血栓形成の前段階，そして血小板の付着は後段階 (付着したタンパク質の
上に血小板が付着) となる．本研究では，後段階である血小板付着について着目し，Figure 
2-5 に示す以下の手順にて抗血栓性を評価した． 
1. 東邦大学医療センター佐倉病院における生命倫理委員会の許可のもと，50 mL シリンジ
に抗凝固剤 (acid citrate dextrose solution: ACD) を分注し，健常成人男性から採血した．
この時，ACD と全血の体積比が 1:7 なるようにしたのち，採血したシリンジを 10 分間
クリーンベンチ内で静置した． 
2. シリンジ内の血液を 50 mL コニカルチューブに静かに移し，遠心分離により多血小板血
漿 (platelet rich plasma: PRP) を分離した．遠心分離の条件は，室温下 350 g (1500 rpm)，
15 分間とした. 
3. 遠心分離機からコニカルチューブを揺らさないように静かに取り出し，ドラフト内で上
澄み液である PRP を抽出した．PRP の一部はチップに入れ，血球計算機 (XE-5000, 
Sysmex Corp., USA) を用いて血小板数を測定した． 
4. 分離した PRP，および PRP を抜き取った残液をクリーンベンチ内で 10 分間静置した． 
5. PRP 以外の残液を再度遠心分離し，少血小板血漿 (platelet poor plasma: PPP) を分離した．
条件は，4°C，1050 g (4500 rpm)，10 分間とした． 
6. 遠心分離機からコニカルチューブを揺らさないように静かに取り出し，室温に戻した後，
ドラフト内で上澄み (PPP) を抽出した．PPP は血小板数が 0 であるとみなせるため，
PRP に PPP を混合させ，血小板濃度が 3.0 × 105 cell/µL になるよう調整した. 
7. 24 ウェルプレート内の各試料上に，血小板数を調整した PRP をピペットで 1 mL ずつ分
注した. 
8. 24 ウェルプレートをインキュベーター内に移し，30 分間培養した． 
9. 24 ウェルプレートをインキュベーターからドラフト内に移し，各ウェル内の PRP を抽
出した． 
10. 各試料を 1 mL の生理食塩水を用いて 3 回ずつ洗浄した．なお，この操作は，サンプル
上に付着せずに存在する血小板や余分なタンパク質を取り除くためのものである. 
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	 各試料表面に付着した血小板を 1% glutaraldehyde 水溶液で固定し，蛍光顕微鏡 (Eclipse 
50i; Nikon Corp., Japan, 励起光波長 535 nm) で観察し，画像解析ソフトウェア (Image Pro-
Plus; Media Cybernetics Co., USA) を用いて，サンプル表面への血小板付着面積比を算出し
た． 
 
 
 
Figure 2-5 Flow chart for platelet adhesion test. 
 
  
42 
 
2.3 結果 
2.3.1 サンプルの表面形状解析 
	 サンプル表面はレーザー顕微鏡により解析した (Figure 2-6)．それぞれの正方形状パター
ンは，それぞれメタルグリッド孔と同じサイズだった．Figure 2-6 を見ると，a-C:H 膜の上
には正方形状パターン状にシワが見られた．さらに，a-C:H の構造情報を分析するため顕微
ラマン分光分析装置 (CCD-Raman spectroscopy) を用いて，二次元画像解析をおこなった 
(Figure 2-7)．赤く示された領域は，a-C:H 特有の炭素原子が形作る分子構造の示す D ピーク
と G ピークの存在，つまり a-C:H 構造の存在を示した．対照的に，黒い領域は，D ピーク
と G ピークが存在しない．つまり炭素原子が a-C:H 膜を構成するときに構築する分子構造
をなしていないことにより，a-C:H 膜が存在していないことを示した．ラマン分光分析の結
果から，走査範囲においては，赤領域と黒領域が明確に分離されたため，a-C:H が存在する
領域と，存在しない領域に別れたことが明らかとなった．  
	 Full-coated a-C:H，Large-patterned a-C:H/MPC polymer および Small-patterned a-C:H/MPC 
polymer について，それぞれのシワの凹凸については，原子間力顕微鏡  (atom force 
microscopy: AFM) を用いて解析した (Figure 2-8)．ここから得られた各サンプルのシワのト
ポグラフィを Table 2-1 に示した．Large-patterned a-C:H/MPC polymer については，シワのピ
ッチ，高さ，表面粗さ Ra はそれぞれ，1.0 µm, 94 nm, 6 nm であった．Small-patterned a-C:H/MPC 
polymer については，シワのピッチ，高さ，表面粗さ Ra はそれぞれ，1.2 µm, 86 nm, 17 nm
であった．Full-coated a-C:H/MPC polymer については，それぞれ 1.3 µm, 1.1×102 nm, 29 nm で
あった． 
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Figure 2-6 Laser micrographs of five samples. Scale bars indicate 100 µm. 
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Figure 2-7 Mapping data of Raman spectroscopy with light microscopic observation. The mappings 
were carried out over a 100 µm × 100 µm area and data were obtained on 289 points in this area. Red 
color corresponds to representative peaks of an a-C:H. Scale bars indicate 50 µm. 
 
 
Table 2-1 Dimensions of wrinkle-like surface topography. Values are means ± corresponding standard 
deviation. 
Sample name Pitch [µm] Height [nm] Ra [nm] 
Large-Patterned a-C:H/MPC polymer 1.0 ± 0.1 94.4 ± 26.7 26.4 ± 2.2 
Small-Patterned a-C:H/MPC polymer 1.2 ± 0.1 86.1 ± 27.6 17.0 ± 2.8 
Full-coated a-C:H/MPC polymer 1.3 ± 0.1 109.2 ± 27.8 28.7 ± 2.1 
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Figure 2-8 AFM images of the Large-patterned a-C:H/MPC polymer, the Small-patterned a-C:H/MPC 
polymer and the Full-coated a-C:H/MPC polymer.  
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Figure 2-9 Representative images of fluorescence microscopy of adherent HUVECs on each sample 
after 2 and 4 days of culture. Scale bars indicate 400 µm.  
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2.3.2 血管内皮細胞接着・増殖試験による細胞のモルフォロジー解析および細
胞増殖性評価 
	 各サンプル上に HUVEC を播種後，2 日後および 4 日後の蛍光顕微鏡画像を，Figure 2-9
に示した．緑色は HUVEC の存在を示し，HUVEC の増殖および伸展状態が，各観察時間に
おいて可視化された．培養 2 日後では，MPC polymer 上に細胞が見当たらないのに対し，そ
の他のサンプル上には，HUVEC が存在した．また，それぞれの a-C:H 成膜サンプル (Full-
coated a-C:H，Large-patterned a-C:H/MPC polymer および Small-patterned a-C:H/MPC polymer) 
では，培養 2 日後から 4 日後で明らかに HUVEC 数が増加した．また，MPC polymer サンプ
ル上では，培養 2 日後および 4 日後において細胞の存在が確認できなかった．Figure 2-10
は，WST-8 assay による培養 2 日後と 4 日後のそれぞれのサンプルの結果である．光学密度 
(optical density: OD) は，吸光度の単位として用いた．これらの値は，細胞培養培地中の生理
学的活性による代謝産物の濃度を示すために，生存細胞数に線形的に比例する．a-C:H 成膜
サンプルでは，培養 2 日後から 4 日後においては，OD 値は有意に増加した一方で，MPC 
polymer 表面においては，有意差はなかった．Large-patterned a-C:H/MPC polymer と Small-
patterned a-C:H/MPC polymer との間には，培養期間ごとに OD 値に有意差はなく，その他二
種類の a-C:H 成膜サンプルを含めた四種類の間でも OD 値に有意差はなかった．これらの結
果は，MPC polymer 膜上に成膜された a-C:H 膜表面が，HUVEC の増殖を効果的に支持した
ことを示している．Figure 2-11 は，シワのある a-C:H 表面上に接着した HUVEC の SEM 画
像を示す．細胞がシワの底に接触し，HUVEC の形態がシワのトポグラフィに隙間なく接着
した状態になっていることがわかる．Figure2-12A に，Large-patterned a-C:H/MPC polymer お
よび Small-patterned a-C:H/MPC polymer 上に接着した HUVEC の蛍光顕微鏡写真を示した．
Large-patterned a-C:H/MPC polymer の表面には，白い矢印で示すように，接着した単一の細
胞それぞれが，複数の a-C:H 島上にまたがって広がった様子が観察され，．Small-patterned a-
C:H/MPC polymer には，単一の細胞が，一つの a-C:H 島を覆いつくす様子が観察され，その
様子が見られる細胞を白い矢印で示した．また，Figure 2-12B を見ると，a-C:H 島と考えら
れる四角い領域より一回り大きい四角い領域に，HUVEC が接着していることがわかる．そ
こで，Large-patterned a-C:H/MPC polymer および Small-patterned a-C:H/MPC polymer それぞれ
について，細胞が接着できる領域の正味のサイズを計算したところ，正方形状 a-C:H 島の 1
辺の長さはそれぞれ 87.5 µm と 42.2 µm であり，それぞれの a-C:H 島間の距離は 10.9 µm お
よび 11.7 µm であった． 
48 
 
	 Figure 2-12B (a, b) および Figure 2-12B (e)に示すように，Large-patterned a-C:H/MPC 
polymer 上および Full-coated a-C:H/MPC polymer 上において，HUVEC はランダムに仮足を
進展した．特に，Large-patterned a-C:H/MPC polymer 上では，a-C:H が成膜されていない領域
を超えて HUVEC が仮足を伸ばして橋渡しする様子が確認された．一方で，Figure 2-12B (c, 
d) に示すように，Small-patterned a-C:H/MPC polymer 上において HUVEC は，a-C:H 島を完
全に覆い，正方形になった様子が確認された．Small-patterned a-C:H/MPC polymer 上におけ
る HUVEC のモルフォロジーは，a-C:H 島領域の形状から影響を受けており，それは，特に
Figure 2-12B (d) に見られるように，複数の a-C:H 島にまたがって接着しているときであっ
ても，同様の傾向が見られた． 
 
 
 
Figure 2-10 Metabolic activity of HUVEC seeded onto each substrate and TCPS after 2 and 4 days 
of culture. Values are means ± corresponding standard deviation, n = 3, N.S.: not significant.  
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Figure 2-11 (a) SEM image of adherent the HUVEC on the a-C:H/MPC polymer. Scale bar: 50 µm. 
(b) Magnified SEM image of the part encircled by a white line. Scale bar indicates 10 µm. 
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Figure 2-12 Initial attachment and proliferation of HUVECs on samples. (A) Overhead views of 
substrates. Scale bars: 200 µm. (B) Morphological characteristics of HUVECs: (a) Large-patterned, 
cells on the single scaffold, (b) Large-patterned, cells on multiple scaffolds, (c) Small-patterned, cells 
on single scaffold, (d) Small-patterned, cells on multiple scaffolds, and (e) Full-coated, cells on 
substrate. Scale bars indicate 100 µm.  
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2.3.3 血小板付着・活性化試験による血液適合性評価 
	 各サンプル上に接着した血小板の代表的な蛍光顕微鏡画像を，Figure 2-13 に示す．MPC 
polymer 上には，円盤状に活性化した血小板がほとんど見られなかった一方で，Full-coated 
a-C:H/MPC polymer および Full-coated a-C:H 上には，活性化した血小板が多数確認された．
また，Large-patterned a-C:H/MPC polymer および Small-patterned a-C:H/MPC polymer 上におい
ては，活性化したものと，そうでない血小板が混在していた．Figure 2-14 には，各サンプル
が血小板によって被覆された面積比を算出した結果を示した．MPC polymer 表面では最も
値が小さく，全サンプルを通して最も抗血栓性が高いことを示した． Large-patterned a-
C:H/MPC polymer および Small-patterned a-C:H/MPC polymer 上においては，両者ともに Full-
coated a-C:H/MPC polymer および Full-coated a-C:H よりも低い値を示したが，MPC polymer
をのぞいたサンプルどうしでは，それぞれ結果に有意差はなかった． 
 
 
52 
 
 
 
Figure 2-13 Representative fluorescence microscopic images of surface-adherent platelets: (a) MPC 
polymer, (b) Large-patterned a-C:H/MPC polymer, (c) Small-patterned a-C:H/MPC polymer, (d) Full-
coated a-C:H/MPC polymer, and (e) Full-coated a-C:H. Scale bars indicate 10 µm. 
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Figure 2-14 Platelet covered area per unit area for each sample. Values are means ± corresponding 
standard deviation, n = 3. N.S. means not significant. 
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2.4 考察 
	 本研究では，二種類の micro-patterned a-C:H/MPC polymer サンプルを用意した．HUVEC
の接着および増殖挙動と，サンプル上における血小板の接着および活性化を評価した．先行
研究において，細胞接着性の島間隔は，細胞伸展の重要な因子であり，内皮細胞は，25 µm
以上の溝をまたぐことはできないと報告されている 77．Figure 2-6 のレーザー顕微鏡画像か
ら判断できる a-C:H 島と考えられるブロックについて，Large-patterned a-C:H a-C:H/MPC 
polymer における島の間隔は 33 µm であり，Small-patterned a-C:H/MPC polymer における島
の間隔は 17 µm であった． 
	 Figure 2-7 のラマンマッピング画像および光学顕微鏡画像を比較すると，Large-patterned 
a-C:H a-C:H/MPC polymer におけるひとつあたりの a-C:H 島について，レーザー顕微鏡画像
よりもラマンマッピング画像の方が大きかった．さらに，Figure 2-12B に示した蛍光顕微鏡
画像から，HUVEC が存在している正方形状の島のまわりに，白くぼやけた領域があること
がわかる．ラマンマッピング画像および HUVEC 増殖試験結果による HUVEC 接着領域から
判断するに，レーザー顕微鏡によって観察できる a-C:H 島より一回り広い領域まで a-C:H 膜
が成膜されていることを示唆する．これは，MPC polymer 層と，円柱状ワイヤーからなるメ
タルグリッドとの間へ，プラズマが潜り込むことによって起こったと考えられる．上記を考
慮して，蛍光顕微鏡画像から Large-patterned a-C:H/MPC polymer および Small-patterned a-
C:H/MPC polymer それぞれの a-C:H 島間の正味の距離を算出すると，それぞれ 10.9 µm と
11.7 µm (Figure 2-12B) であった．これらは，レーザー顕微鏡によって観察される a-C:H 島
間距離よりも短かった．ラマンマッピング像の結果を考えると，サンプル表面全体が
HUVEC によって覆われるまでの間，HUVEC は，a-C:H が存在していない a-C:H 島間の溝
の部分を橋渡ししたと結論づけられる． 
	 Figure 2-12B に示すように，Small-patterned a-C:H/MPC polymer 上では，a-C:H 島の形に沿
うような正方形状になった HUVEC が観察され，Large-patterned a-C:H/MPC polymer 上では，
a-C:H 島の形に影響を受けているような形の細胞は観察されなかった．これは，Large-
patterned a-C:H 島は，HUVEC が広がるのに十分大きかった一方で，Small-patterned a-C:H 島
は，細胞が島を覆い尽くす正方形状に広がるほど小さかったことを示す．先行研究では，ヒ
ト肺微小血管内皮細胞 (human lung microvascular endothelial cells: HMVEC) において，スキ
ャフォールド島のサイズを制御することで，細胞の形を制御したという報告があり，特にそ
の面積が細胞の広がりの最大面積よりも小さい場合にその現象が起こる (~ 4000 µm2) と言
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われている 77．本研究では，Large-patterned a-C:H 島面積が 7656 µm2 であった一方で，Small-
patterned a-C:H 島は約 1781 µm2 であった．HMVEC を用いた際の，細胞広がり面積のしきい
値である~ 4000 µm2 と比較すると，Small-patterned a-C:H 島の面積 1781 µm2 は HUVEC のモ
ルフォロジーと伸展に影響を与え，Large-patterned a-C:H 島の面積 7656 µm2 は細胞モルフォ
ロジーと伸展には影響を与えなかったと考えられる． 
	 次に，HUVEC の接着面の三次元トポグラフィに関して論じたい．突起やくぼみ，溝のよ
うなナノオーダーおよびマイクロオーダーのトポグラフィは，細胞接着やそれに引き続く
細胞伸展・増殖などに対して重要な役割を有することが知られている．細胞接着の過程にお
いて，接着面と細胞基質との強固な接着のためには，通常，接着面と細胞膜のインテグリン
クラスターとの相互作用が不可欠である．これまでの研究において，凹凸のピッチが一定の
値 (< 75 nm) よりも狭いとき，細胞膜表面に存在する隣接したインテグリンペアが，その溝
をまたぎ，接着面が平滑であるかのように振る舞うか 78-79，細胞培養液中の血清がその溝を
埋めると報告されている 79-82．ピッチ 150 nm のトポグラフィと細胞接着に関する研究では，
細胞がいくつかのピッチを横切ることができることを明らかにした．また，ピッチが 500 nm
よりも広くなると，インテグリンクラスターが形成され，溝の底にインテグリンが入り込み，
細胞が溝の底まで接着した状態になることが示された 79．溝の高低 (≤800 nm) についての
これまでの研究では，細胞膜の突起が溝の底に接触し，溝が橋渡しすることがほとんどない
と述べられている 83．本研究でのシワのピッチは Table 2-1 に示す通りである．ピッチ 
(~1µm) は上述の閾値 (<~500 nm) よりも十分に大きかった．したがって，インテグリンク
ラスター形成および焦点接着がこのシワパターンの影響を受けていないと考えられる． 
	 Figure 2-11 の SEM 画像をみると，HUVEC はシワパターンの底にまで密着し，HUVEC モ
ルフォロジーは正確にシワパターンを反映している．また，HUVEC の増殖が，Ra が約 70 
~ 90 nm のしわ形状における a-C:H/MPC polymer と，Ra が数 nm のみの比較的平滑な a-C:H
表面との間に，有意差を示さないことも示した．これらの結果から，我々の研究においては，
細胞接着および増殖は，表面粗さによってではなく，MPC polymer コーティング上のマイク
ロパターン島スキャフォールドによって引き起こされていると結論づけることができる． 
	 血液接触型医療機器の血液適合性に関して言えば，血小板の挙動が血栓形成において重
要な役割を担っていることが知られている．血小板は，活性化にともなってモルフォロジー
変化を起こす: 球状から，仮足を伸ばして広がり，材料表面に接着する．材料上における血
小板の活性化を評価した先行研究では，活性化度を 5 段階に分類している: (1) 丸および円
盤状, (2) 樹状突起または前期偽足伸長, (3) 広がった樹状突起または中間偽足伸長, (4) 広が
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りまたは後期偽足伸長, そして (5) 完全な広がりである 84-85．本研究では，血小板の接着お
よび活性化の両方を反映した指標である，単位面積あたりが血小板によって覆われた面積
を評価した．Figure 2-13 に，それぞれのサンプル上の血小板試験後の蛍光顕微鏡画像を示
し，Figure 2-14 には，それぞれのサンプル上における血小板の被覆面積比を示した．これ
まで報告されているように，五種類のサンプルのうち，MPC polymer 表面上における血小板
接着の面積比はもっとも少なく，非常に高い血液適合性を示した．高分子材料表面上におけ
る自由水分率は，血液適合性に大きく影響する重要な因子であることが報告されている 86．
a-C:H は，血液適合性コーティングとして知られてきたが，MPC polymer と比較して，血小
板被覆面積比の値は高かった．心室補助デバイス (ventricular assist device: VAD) コーティン
グの前臨床試験における生体適合性を評価した先行研究では，MPC polymer コーティング
表面は，DLC コーティングを有するデバイスと比較して，血栓沈着および血小板活性化度
の減少が確認されている 87-88．また，我々の研究グループは，a-C:H 膜のナノ表面粗さ (< 
100 nm) は，単位面積あたりの血小板被覆面積比に影響を与えないことを報告している 89．
実際，本研究においても，a-C:H 膜表面は数 nm という低い値の Ra であった一方で，micro-
patterned a-C:H/MPC polymer 表面は，約 70 ~ 90 nm の Ra であったが，100 nm を下回ってお
り，同様の結論を得た． 
	 血小板は MPC polymer には付着しないが，HUVEC もまた付着しない．本研究では，次世
代 DES に向けた a-C:H コーティングと MPC polymer コーティングの血液適合性および
HUVEC の接着・増殖におけるトレードオフモデルについて取り上げた．この新しいモデル
は，早期の内皮化によって ISR および LST を予防する新しいモデルとなりうると考えられ
る．MPC polymer 上への a-C:H パターニングおよびそこからの薬剤溶出条件を最適化するこ
とで，この新しい複合コーティングは，次世代 DES の有望な候補になりうるだろう． 
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2.5 第 2 章のまとめ 
	 本章では，細胞接着を可能にする水素含有アモルファスカーボン (a-C:H) 薄膜と血液適
合性を特徴とする2-methacryloyloxyethyl phosphorylcholine (MPC) とbutyl methacrylate (BMA) 
によるコポリマーpoly(MPC-co-BMA) (MPC polymer) 層からなる，血液適合性および細胞増
殖・接着性を両立する新しい薬剤溶出ステントコーティングプラットフォームの可能性を
示した．そのため，高周波プラズマ CVD 法による水素含有アモルファスカーボン (a-C:H) 
成膜手順にマイクロ孔グリッドを導入し，micro-patterned a-C:H/MPC polymer を作製した．
また，micro-patterned a-C:H/MPC polymer 上における血管内皮細胞 (HUVEC) 接着・増殖性
を評価した．さらに，micro-patterned a-C:H の血液適合性を評価した．得られた結論を以下
に列挙する． 
 
1) 二種類の micro-patterned a-C:H/MPC polymer 表面について，ラマン分光法による二次元
画像解析をおこなったところ，a-C:H 特有の炭素原子が形作る分子構造の示す D ピー
クと G ピークの存在が確認できる a-C:H 構造の存在を示す箇所と，それらのシグナル
がない箇所，つまり a-C:H が成膜されていない箇所が存在した，特徴的な表面を有する
サンプルを得た． 
 
2) a-C:H を成膜する際に用いるマイクロ孔グリッドについて，孔寸法が異なる二種類を用
いることで，各 micro-patterned a-C:H 島サイズの異なる二種類の micro-patterned a-
C:H/MPC polymer サンプルを作製した．その際，ラマン分光法による二次元画像解析お
よび光学顕微鏡を用いて算出された a-C:H 島ひとつあたりの面積は，Large-patterned a-
C:H/MPC polymer および Small-patterned a-C:H/MPC polymer について，それぞれ 7656 
µm2 および 1781 µm2 であった．それぞれのサンプル表面は，溝とブロックの格子状に
なっており，Large-patterned a-C:H/MPC polymer における溝幅は 10.9 µm，Small-patterned 
a-C:H/MPC polymer における溝幅は 11.7 µm であった． 
 
3) 原子間力顕微鏡 (AFM) を用いたサンプル表面 a-C:H 部分のトポグラフィ解析では，
Large-patterned a-C:H/MPC polymer については，シワのピッチ，高さ，表面粗さ Ra はそ
れぞれ，1.0 µm, 94 nm, and 26 nm であった．Small-patterned a-C:H/MPC polymer につい
ては，シワのピッチ，高さ，表面粗さ Ra はそれぞれ，1.2 µm, 86 nm, 17 nm であった． 
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4) MPC polymer 膜上の micro-patterned a-C:H のサイズを変化させることにより，full-coated 
a-C:H/MPC polymer に比べて細胞増殖性を低下させることなく，HUVEC の接着モルフ
ォロジーを制御することができた．接着した血管内皮細胞 (HUVEC) のモルフォロジ
ーに変化が見られた．HUVEC は，micro-patterned a-C:H 島上に接着し，その後他の a-
C:H 島上に伸展していく様子が観察され，HUVEC の接着・増殖において a-C:H 膜にで
きたシワのネガティブな効果はなかった． 
 
5) 二種類の micro-patterned a-C:H/MPC polymer 上における血小板付着面積比は，Full-coated 
a-C:H/MPC polymer や Full-coated a-C:H に比べて約 40%低い値を示し，a-C:H の成膜面
積比によって，血液適合性と細胞接着性のトレードオフ関係を制御できることがわか
った．また，血液適合性におけるシワによるネガティブな効果はなかった． 
 
	 以上の実験結果から，micro-patterned a-C:H/ MPC polymer は，高い血液適合性と血管内皮
細胞増殖性を有し，次世代ステントのコーティング材料として有用であることが示された．
第 3 章にて，MPC polymer に早期内皮化を実現する塩基性線維芽細胞増殖因子 (basic 
fibroblast growth factor: bFGF) を含有させ，システムの応用化を検討した．  
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第 3 章 塩基性線維芽細胞増殖因子 bFGF を含有した
micro-patterned a-C:H/MPC polymer 複合型薬剤溶出シス
テムの開発：内皮細胞接着増殖性および抗血栓性 
 
3.1 緒論 
	 経皮的冠動脈形成術 (percutaneous coronary intervention: PCI) における薬剤溶出ステント 
(drug-eluting stent: DES) はベアメタルステント (bare metal stent: BMS) に取って代わり，術
後の再狭窄率を大幅に低減させた 90 一方で，ステント表面は血液適合性と内皮細胞増殖性 
(早期内皮化) でという二つ性質が必要であることが明らかになってきた．DES は，動脈損
傷による血管狭窄を防ぐため，シロリムスおよびパクリタキセルなどの免疫抑制薬を含む
ドラッグデリバリーシステムである 91．DES は炎症と再狭窄を抑制するための免疫抑制剤
を溶出するようデザインされたが，未だその設計思想として内皮化にアプローチする仕組
みを持っていないために，内皮化を制御することが難しく，さらにステント表面の血液適合
性についてもアプローチしていないために，ステント表面への血小板付着および活性化の
結果として引き起こる血小板付着晩期血栓症が問題となっている．DES 留置後に起こる再
狭窄率は，3 ~ 20%存在すると報告されており 92，薬剤溶出が完了した後の再狭窄に対する
解決策は未だ確立されていない 93．このような従来 DES の再狭窄は，しばしば免疫抑制薬
を使用する際の主な副作用の 1 つである，ステント表面周囲の内皮細胞増殖 (内皮化) の遅
れによって引き起こされた．再内皮化が不十分であると，最終的に，ステント表面の晩期血
栓症やそれに続くステント再狭窄のように，生命を脅かす障害に至るリスクが残る 94．した
がって，ステント表面は，留置後早期に血管内皮細胞によって覆われることが必要となる． 
	 そこで，現在，ステント治療の長期間の安全性向上のため，免疫抑制剤を使用するかわり
に，内皮化を促進する成長因子を有する DES の開発が進んでいる 95．成長因子は，細胞増
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殖および細胞外マトリックス (extracellular matrix: ECM) 産生のような多数の細胞機能を調
節する上で重要な役割を果たし，再内皮化の促進に影響をもたらす 96．ステント表面が血管
内皮細胞によって覆われた再内皮化状態は，ステント留置後の予後として最も好ましい状
態であり，正常な血管内皮細胞はヘパリン硫酸および酸化窒素を産生し，再狭窄を引き起こ
す新生内膜過形成 (neointimal hyperplasia: NIH) を効果的に抑制することができる 97． 
	 塩基性線維芽細胞増殖因子 (basic fibroblast growth factor: bFGF) は，非常に短い血漿半減
期を有する成長因子の 1 つである．我々のグループは以前に，bFGF が内皮細胞の増殖およ
び伸展挙動を刺激したことを報告した 98．加えて，bFGF はすでに創傷被覆剤 (Fiblast ® 
Trafermin, Kaken Pharmaceutical Co., Ltd., Japan) として実用化されている．しかしながら，
bFGF は非常に血漿半減期が非常に短いため，局所的および持続的な投与形態が最適と考え
られる 99．Sahoo らの先行研究では，bFGF を混合させた生体適合性ポリマーが，bFGF の連
続的な局所放出 (溶出) を実現し，播種された細胞の増殖および分化を可能にすることを報
告した 100． 
	 新しい bFGF 溶出型 DES には，抗血栓性ポリマーからなる薬剤担持層および細胞接着適
合性を有する部分が必要であり，DES の薬剤担持層コーティングとして実績のある butyl 
methacrylate (BMA) と，抗血栓性ポリマーとして知られる 2-methacryloyloxyethyl 
phosphorylcholine (MPC) polymer101 とのコポリマー，および細胞適合性薄膜である水素含有
アモルファスカーボン (hydrogenated amorphous carbon: a-C:H) 薄膜の組み合わせが，優れた
候補となりうる．DES の理想的なコーティング材料は，抗血栓性，非炎症性，非毒性を担保
する必要がある．本執筆者は，これまで第 2 章に示したように，抗血栓性ポリマーである
poly(MPC-co-BMA) (MPC polymer) と micro-patterned a-C:H からなる薬剤溶出プラットフォ
ーム micro-patterned a-C:H/MPC polymer を作製してきた 86, 102-103．現在，a-C:H はその細胞適
合性と血液適合性から 104，生体医工学のコーティング材料として使用されている 105．それ
ゆえに，micro-patterned a-C:H/MPC polymer は，ステント表面に血管内皮細胞が接着・増殖 
(内皮化) し，ステント再狭窄につながる晩期血栓症を防止するコーティングとして有望で
ある．また，当研究グループの先行研究により，MPC polymer 層にモデル薬剤として curcumin
を含んだ micro-patterned a-C:H/MPC polymer は，薬剤溶出挙動をその a-C:H の成膜面積比に
よって制御可能であることがわかった 102-103, 106．本材料の新規 DES へのさらなる応用を考
慮すると，micro-patterned a-C:H/MPC polymer は，bFGF を溶出することによって，血液適合
性を有しつつも，早期に内皮細胞接着・増殖を実現することが可能な新しいコーティングと
なりうる． 
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	 生体適合性ポリマーと bFGF などの成長因子の組み合わせによるアプローチは，細胞足場
として機能する生体適合性ポリマー上に接着した細胞に対して，その増殖を促進させるポ
ジティブな結果を示した 100．本研究では，bFGF を含浸した a-C:H/MPC polymer (a-
C:H/bFGF/MPC polymer) の薬剤溶出挙動，そして bFGF チャージによる内皮細胞増殖挙動解
析による内皮化促進性，および血小板付着挙動解析による血液適合性を評価した． 
 
 
3.2 実験方法 
3.2.1 Micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer の作製 
細胞増殖および血小板接着の挙動を制御するために，サンプルとして，bFGF を含有したも
の，および含有していないもの，計二種類の micro-patterned a-C:H/MPC polymer (micro-
patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer および micro-patterned a-C:H/MPC polymer) を用意した．
すべてのサンプルをコーティングするためのプレートとして，厚さ 0.75 mm，直径 15 mm の
316L stainless steel (SUS316L) を用いた．すべての SUS316L プレートには，細胞接着挙動に
影響を与えないように，機械研磨処理による鏡面加工を施した 75．研磨後，それぞれのプレ
ートをアセトンに浸漬し，5 分間の超音波洗浄を 3 セット実施した．その後，さらにそれぞ
れのプレートを，エタノールに浸漬し，5 分間の超音波洗浄を 3 セット実施した．その後の
サンプル作製手法を，Figure 3-1 に示した．モル比 2-methacryloyloxyethyl phosphorylcholine: 
butyl methacrylate = 3:7 かつ重量平均分子量 (Mw) 100,000 ~ 1,000,000 からなる poly(MPC-co-
BMA) (MPC polymer) (Terumo Clinical Supply Co., Ltd., Japan) と ethanol (Wako Pure Chemical 
Industries, Ltd., Japan.) を用いて，0.5 wt%の MPC polymer/エタノール溶液を作製した．その
後，bFGF 100 µg/mL 水溶液 (Kaken Pharmaceutical Co., Ltd., Japan) と MPC polymer/ ethanol 
(0.5 wt%) 溶液を混合することで，bFGF 含有 MPC polymer 溶液を作製した．bFGF の濃度が
10 µg/mL となるように，bFGF/MPC polymer/water/ethanol 溶液を調製した．作製した溶液を，
それぞれ 50 µL ずつ直径 15 mm の SUS316L 丸型基板上に滴下し，回転数 2000 rpm，回転時
間 15 秒の条件下でスピンコートした．その後，真空乾燥させることで，溶媒である ethanol
と水を完全に揮発させた．このようにして得た MPC polymer コーティング上に，高周波プ
ラズマ化学気相蒸着法 (plasma enhanced chemical vapor deposition method: PECVD) を用いて，
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C2H2 ガスから a-C:H 膜を成膜した．成膜条件として，周波数 13.56 MHz，全圧 13.3 Pa，電
力 200W，成膜時間 15 秒とした．その際，それぞれ正方形の孔を有するマイクロ孔グリッ
ド (α mesh 2S-3232A, Hitachi Maxell, Ltd., Japan) を用意し，MPC polymer 膜の上に被せた状
態で a-C:H 薄膜の合成を実施した．その後，サンプル表面は，走査型電子顕微鏡 (Scanning 
electron microscopy: SEM) によって解析した．使用したプラズマ CVD 装置の成膜条件下に
おける a-C:H 膜厚を測定するため，シリコン (Si) ウエハ上に micro-patterned a-C:H を成膜
し，触針式プロファイリングシステム (DektakXT, Bruker Corp., US) を用いて膜厚を算出し
た． 
 
 
 
Figure 3-1 Preparation of the a-C:H-deposited bFGF/MPC polymer using a micro pore grid. 
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3.2.2 塩基性線維芽細胞増殖因子 (ｂFGF) の溶出試験 
	 作製した micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer サンプルをプラスチックシャーレ内に
入れ，そこに溶媒 [リン酸緩衝溶液 (phosphate buffered saline: PBS)，以下分散媒とする] を
1 mL を注入し，試料を分散媒に浸漬させた．プラスチックシャーレは常温で静置した．浸
漬後，時間ごとに分散媒を採取し，サンプル瓶に保管し，基板が入っているシャーレには新
しい分散媒を同様に 1 mL 入れた．この作業を 96 時間繰り返し，サンプルを得た (Figure 3-
2)．得られた分散媒中の薬剤溶出量を，酵素結合免疫吸着検定法 (enzyme-linked immuno 
sorbent assay: ELISA) によって定量化した．ELISA (enzyme-linked immuno sorbent assay: 
ELISA) 法とは，サンプル中に含まれる微量の目的物質を，酵素標識した抗体または抗原を
用いることで，抗原抗体反応を利用して定量的に検出する方法である．この方法の利点は，
高感度で検出でき，定量性に優れていること，抗原抗体反応を利用して検出するため，精製
や前処理をほぼ必要としないこと，短時間で大量のサンプルを測定できること，といった点
である．ELISA 法には，測定原理の違いから，サンドイッチ法と競合法の二つに分けること
ができる．マイクロプレートに，目的物質に対する抗体 (1 次抗体) を固相化した後，あと
から加える抗体が直接固相に吸着しないように，無関係なタンパク質で固相をブロッキン
グする．次に，目的物質を含む試料を混合する．目的物質は，抗原抗体反応により，固相化
された抗体を結合する．余分な抗原を除去した後，酵素標識した 2 次抗体を加えると，異な
る部位での抗原抗体反応により，サンドイッチ構造が形成される．これに標識した酵素に対
する発色基質を加えることで，発色が起こり，吸光度を測定することで，検量線から目的物
質を定量することが可能となる．ELISA 後の分散媒の吸光度を測定し，波長 450 nm に現れ
るピークの大きさから薬剤溶出量を算出した．黄色を呈する反応着色は，波長 450 nm 付近
の光を最も吸収するため，この吸収スペクトルのピークの高さから，bFGF の量を間接的に
定量化できる．定量化にあたっては，既知の濃度の溶液から検量線を作成し，この検量線か
ら，溶出された bFGF 量を算出した．各試料からの bFGF 溶出挙動を比較するため，横軸を
基板の浸漬日数，縦軸を累計薬剤溶出量とした薬剤溶出曲線を作成した．本研究では， bFGF
検出用 ELISA 用試薬を準備し，以下の手順で試料溶液中の bFGF 濃度を検出した． 
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1. すべての試薬と試料を常温で静置した.  
2. キットのwash bufferをMilli-Q Waterで5倍に希釈した． 
3. 標準試薬の準備として，検出用bFGF標準試料とbFGF標準溶解液を混合させ，低濃度
bFGF溶液を調製し，検量線用サンプルとした． 
4. 空の96ウェルプレートに，標準試料を含む試料を分注した． 
5. 4とは別に，一次抗体が固相化された96ウェルに希釈溶剤を100 µLずつ分注した．そ
こに，先のウェルプレートに用意していた試料を100 µLずつ分注し，ウェルシール
を貼ったのちに2時間常温で保管した． 
6. 96ウェルプレートから溶液をとりのぞき，wash bufferにて3回洗浄した． 
7. 96ウェルプレートに二次抗体溶液を200 µLずつ分注し，2 hインキュベートした． 
8. 6と同様に洗浄した． 
9. 着色反応開始剤AとBを混同し，200 µLずつ分注し，光を遮断した常温環境下に30 
分間静置した． 
10. 各ウェル穴に50 µLの着色反応停止剤を分注した． 
11. マイクロプレートリーダーにて，波長450 nmにおける吸光度を測定した． 
 
 
 
Figure 3-2 (a) PBS with the extracted bFGF (b) test reagent pipetting during ELISA method. 
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3.2.3 表面構造解析 
	 サンプル表面のモルフォロジーを，走査型電子顕微鏡 (scanning electron microscopy: SEM) 
(VE-8800 Keyence Corp., Japan) を用いて解析した．また，サンプル表面における a-C:H の分
子構造を，CCD-Raman (STR-300, Seki Technotron Corp., Japan) を用いて解析した．この際，
レーザー出力は 5 MW，532 nm グリーンスポットレーザーを用いて a-C:H の sp2 および sp3
構造存在比を定量的に評価し，その後ストリームラインレーザーを用いてサンプル表面を
走査して，マッピング解析画像を得た．マッピング解析については，230 × 230 µm2 の正方
形領域で実施され，4,536 点からデータを取った．a-C:H の特徴的な炭素構造である sp2 およ
び sp3 は，おおよそ 1000 ~ 1800 cm-1の範囲で観測されるラマンバンドにおいて検出が可能
である．これは線形バックグラウンド上の 2 つのガウス曲線に，D バンドの 1300 ~ 1380 cm-
1 および G バンドの 1520 ~ 1580 cm-1のラマンピークを中心としてピークフィッティングす
ることにより解析が可能である 107．したがって，検出範囲を 700 cm-1 ~ 2000 cm-1 とし，サ
ンプル上における a-C:H の存在ラマンシグナルを解析した．  
 
 
3.2.4 ELISA 法を用いた bFGF 溶出性分析 
	 本手順では，FGF-2 ELISA kit (Quantikine® ELISA Human FGF basic) (R&D Systems, Inc., 
USA) を用いた．まず，二種類のサンプル (micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer および
micro-patterned a-C:H/ MPC polymer) を 24 ウェルプレートに設置した．その後，分散媒とし
て PBS を 1 mL 入れて，試料を浸漬させた．24 ウェルプレートは常温に静置した．浸漬後，
時間ごとに分散媒を採取し，サンプル瓶に保管し，基板が入っているシャーレには新しい分
散媒を同様に 1 mL 入れた．この作業を 96 時間まで繰り返し，サンプルを得た．得られた
分散媒中の薬剤溶出量を，ELISA 法によって定量化した．ELISA 後の分散媒の吸光度を測
定し，波長 450 nm に現れるピークの大きさから薬剤溶出量を算出した．黄色を呈する反応
着色は，波長 450 nm 付近の光を最も吸収するため，この吸収スペクトルのピークの高さか
ら，bFGF の量を間接的に定量化できる．定量化にあたっては，既知の濃度の溶液から検量
線を作成し，この検量線から，溶出された bFGF 量を算出した．各試料からの時間依存的な
bFGF 溶出量を明らかにするため，横軸を基板の浸漬日数，縦軸を薬剤溶出量とした薬剤溶
出曲線を作成した． 
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3.2.5 血管内皮細胞接着・増殖試験における内皮化促進性評価 
	 本研究では，ヒト臍帯静脈内皮細胞 (human umbilical vein endothelial cell: HUVEC) (LONZA 
タカラバイオ HUVEC–ヒト臍帯静脈内皮細胞 EGM™ BulletKit™ C2517A) を用いた．また，
2%ウシ胎児血清 (fetal bovine serum: FBS) を含有する内皮細胞増殖培地 (endothelial cell 
growth mediums: EGM-2) (LONZA Walkersville, Inc., USA)を使用した．FBS を含有した EGM-
2 には，ヒト上皮成長因子 (human epidermal growth factor: hEGF, 5 ng/mL)，血管内皮増殖因
子 (vascular endothelial growth factor: VEGF, 0.5 ng/mL)，R3-インシュリン様成長因子 (R3-
insulin-like growth factor-1: R3-IGF-1, 20 ng/mL)，アスコルビン酸 (1 µg/mL)，ヒドロコルチ
ゾン (0.2 µg/ mL)，およびヘパリン (22.5 µg/ mL) を添加した．これらを用いて，対数増殖
期にある内皮細胞を 5.0 × 104 cells/well となるよう準備した．HUVEC を，最初にインキュ
ベーター内の 75 cm2細胞培養フラスコ内に播種し，それらを，EGM-2 を用いて 37°C，5％
CO2 で培養した．その後，細胞を 0.05% trypsin/EDTA (Gibco® Thermo Fisher Scientific K. K., 
Inc., USA) を用いてフラスコの底から分離した．本研究では，継代数の蓄積による細胞の
機能低下，性質変化を防ぐため，継代数が 5 以下の細胞のみを使用した．  
ウェル内に三種類のサンプル (micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer, micro-patterned a-
C:H/ MPC polymer, および bFGF/MPC polymer) を設置し， HUVEC をサンプル上において
培養した．細胞懸濁液を 24 ウェルプレートの各ウェルに 1 mL ずつ播種し，CO2 インキュ
ベーター内で一定時間培養した．その後，CCK-8 溶液を各ウェルに 10 mL ずつ添加した．
その後，CO2 インキュベーター内で 1 時間静置し，呈色反応をおこなった．呈色反応が終了
した後，マイクロプレートリーダーで 450 nm の吸光度を測定し，細胞増殖数を定量化した．
また，この方法では基板に付着していない細胞数も影響するため，蛍光顕微鏡 (BX53, 
OLYMPUS, Co., Ltd., Japan) により細胞数や細胞状態を観察し，視野あたりに内皮細胞が占
める面積比を算出することで，内皮化促進性を評価した．本研究では，以下の手順を用いて，
試料上における血管内皮細胞接着増殖試験を実施した． 
	 第 2 章と同様に，生細胞数の定量化のため WST-8 を用いた．データの統計的分析のため，
ソフトウェア (SPSS 22.0, IBM Co., USA) を用いて，実験結果を得た．サンプル上の HUVEC
の OD 値および面積比を，対応なし片側 t 検定によって分析した．p <0.05 の値は統計的に
有意であるとした． 
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3.2.6 血小板付着試験 
	 生体材料表面における血栓生成の主な原因として，内因系血液凝固因子と呼ばれるタン
パク質の材料表面に対する付着と，血液中に存在する血液細胞のひとつである血小板の付
着および活性化によることが報告されている．血栓形成の段階を時系列で考慮すると，一般
的にタンパク質の付着は血栓形成の前段階，そして血小板の付着は後段階 (付着したタンパ
ク質の上に血小板が付着) となる．本研究では，後段階である血小板付着について着目し，
以下の手順にて抗血栓性を評価した． 
1. 東海大学八王子病院における生命倫理委員会の許可のもと，50 mL シリンジに抗凝固
剤 (acid citrate dextrose solution: ACD) を分注し，東海大学医学部の生命倫理委員会に
おいて承認された手順で，健常成人男性から採血した．この時，ACD と全血の体積比
が 1:7 なるようにしたのち，採血したシリンジを 10 分間クリーンベンチ内で静置し
た． 
2. シリンジ内の血液を 50 mL コニカルチューブに静かに移し，遠心分離により多血小板
血漿 (platelet rich plasma: PRP) を分離した．遠心分離の条件は，室温下 350 g (1500 
rpm)，15 分間とした. 
3. 遠心分離機からコニカルチューブを揺らさないように静かに取り出し，ドラフト内で
上澄み液である PRP を抽出した．PRP の一部はチップに入れ，血球計算機 (XE-5000, 
Sysmex Corp., USA) を用いて血小板数を測定した． 
4. 分離した PRP および PRP を抜き取った残液をクリーンベンチ内で 10 分間静置した． 
5. PRP 以外の残液を再度遠心分離し，少血小板血漿 (platelet poor plasma: PPP) を分離し
た．条件は，4°C，1050 g (4,500 rpm)，10 分とした． 
6. 遠心分離機からコニカルチューブを揺らさないように静かに取り出し，室温に戻した
後，ドラフト内で上澄み (PPP) を抽出した．PPP は血小板数が 0 であるとみなせるた
め，PRP に PPP を混合させ，血小板濃度が 3.0 × 105 cell/µL になるよう調整した. 
7. 24 ウェルプレート内の各試料 (a-C:H/bFGF/MPC polymer，a-C:H/MPC polymer，およ
び SUS316L) 上に，血小板数を調整した PRP をピペットで 1 mL ずつ分注した． 
8. 24 ウェルプレートをインキュベーター内に移し，30 分間培養した． 
9. 24 ウェルプレートをドラフト内に移し，各ウェル内の PRP を抽出した． 
10. 各試料を 1 mL の生理食塩水を用いて 3 回ずつ洗浄した．なお，この操作は，サンプ
ル上に付着せずに存在する血小板や余分なタンパク質を取り除くためのものである. 
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11. 各試料表面に付着した血小板を 1% glutaraldehyde で固定し，蛍光顕微鏡 (BX53, 
OLYMPUS, Co., Ltd., Japan, 励起光波長 535 nm) で観察した． 
3.3 結果 
3.3.1 表面形状解析 
	 本研究で用いるmicro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymerの作製方法をFigure 3-1示した．
その際，Figure 3-3 (a) のように，マイクロパターンを作製するために用いたマイクロ孔グ
リッドの走査電子顕微鏡 (scanning electron microscopy: SEM) による顕微鏡画像を Figure 3-
3 (b) に示した．Figure 3-3 (c) の SEM による観察画像から，マイクロ孔グリッドを介して
a-C:H が MPC polymer 膜上に成膜されたことが確認された．bFGF/MPC polymer 上のマイク
ロパターンの幅は約 60 µm であり，その大きさは使用したマイクロ孔グリッドの孔寸法よ
りわずかに大きかった．CCD-Raman のスポットレーザーを用いて，その成膜方法から a-C:H
が存在すると予想されるブロック状構造の上をラマン分光分析した結果を Figure 3-4 (a) に，
a-C:H が存在しないと予想される溝部分を分析した結果を示した結果を Figure 3-4 (b) に示
した．また，サンプルの分子構造を，CCD-Raman を用いて分析した．MPC polymer 上の a-
C:H 成膜サンプル (micro-patterned a-C:H/MPC polymer) の成分分布を二次元画像解析し，二
通りのカラーリング閾値によって緑色に可視化し，Figure 3-4 から算出された D ピークおよ
び G ピークと同じ分子構造が検出される箇所をマッピングし，Figure 3-5 に示した．その結
果，サンプル表面は緑と黒に分割され，概ね SEM 画像と同様の傾向として，a-C:H 島とそ
うでない部分に分割されたが，分析ソフトウェアのカラーリング閾値により，SEM では a-
C:H 島の間にある溝の部分にも，a-C:H 由来の D ピークおよび G ピークが検出されている
ことがわかった． 
	 本実験において，マイクロ孔グリッドは，bFGF/MPC polymer サンプルの上に乗せるよう
にして設置した後に，高周波プラズマ CVD 装置のチャンバー内に静置された．この際，マ
イクロ孔グリッドの微小な反り返りなどにより，試料との間に微小な隙間が存在し得る環
境にあった．高周波プラズマ CVD 法は，ガスに高周波高電圧を印加させることにより，ガ
スをプラズマ状態に励起する．励起されたプラズマが，バイアスによって試料に吸着され，
薄膜が形成するという仕組みになっている．試料とマイクロ孔メッシュの間に微小な隙間
が存在するとき，その隙間にプラズマが入り込み，炭素原子と水素原子が降り積もることで，
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a-C:H が成膜されることは十分に考えられる．実際，第 2 章における血管内皮細胞接着試験
において，SEM では確認が難しい a-C:H 島間の溝部分にも HUVEC 接着足場としての a-C:
薄膜が存在したことが示唆された．また，MPC polymer 膜上に成膜された micro-patterned a-
C:H は，MPC polymer 上に成膜されることで，Figure 3-6 のサンプル拡大図に見られるシワ
を形成することで，内部応力の偏りが緩和され，剥離が抑制されていると考えられる．
Nakagawa らの研究では，マイクロパターニング DLC 薄膜は，マイクロパターニングなしの
DLC 薄膜に比べ，薄膜の剥離およびクラックを抑制したと報告している 108．本研究におい
ても，72 時間の浸漬において，a-C:H 薄膜の剥離は確認されなかった．また，Dektak XT を
用いて，同条件によって成膜された a-C:H の膜厚を測定したところ，Figure 3-7 に示すよう
に膜厚は約 20 nm であった． 
 
 
 
 
 
Figure 3-3 (a) Schematic image of a-C:H deposition on bFGF/MPC polymer substrate and SEM 
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images of (b) a micro pore grid and (c) micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer. 
 
 
Figure 3-4 Raman spectra of the DLC/bFGF/MPC polymer. The Raman spectra obtained (a) on the 
block-like area and (b) on the pathway. 
 
 
 
 
Figure 3-5 Mapping data of the Raman spectroscopy of the micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC 
polymer: (a) the color image analyzed by a higher threshold and (b) the color image analyzed by a 
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lower threshold. 
 
 
 
Figure 3-6 SEM images of micro-patterned a-C:H/MPC polymer: (a) ×120, (b) ×390, and (c) ×2,000. 
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Figure 3-7 Surface geometry of micro-patterned a-C:H on silicon wafer. 
 
 
3.3.2 ELISA 法を用いた bFGF 溶出性分析による薬剤溶出性評価 
	 bFGF は血管内皮細胞の増殖を促進するタンパク質である 98．上記に示したように，血漿
半減期を有する bFGF を保護するために，抗血栓性である MPC polymer の分子鎖内に bFGF
を設置しておくのが理想的な方法である．さらに，細胞接着性に乏しい MPC polymer の性
質を補完するために，細胞接着足場を組み合わせる必要がある．Figure 3-8 には bFGF 濃度
と吸光度の関係を表す検量線を示し，Figure 3-9 には，それを用いて算出した bFGF 溶出量
を示した．Figure 3-9 の灰色プロットは，bFGF/MPC polymer からの bFGF 溶出量，水色プロ
ットは，micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer からの bFGF 溶出量を示している．これら
の結果から，bFGF は 96 時間サンプルから放出されたことがわかった．bFGF/MPC polymer
と micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer の結果を比較すると，後者はすべての時間プロ
ットにおいて，溶出量が低い値を示した．したがって，bFGF の拡散は，micro-patterned a-C:H
の成膜によって抑制されたと言える． 
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Figure 3-8 Calibration curve of standard bFGF concentration vs absorbance using a microplate reader. 
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Figure 3-9 Release profiles of bFGF from the bFGF/MPC polymer and the micro-patterned a-
C:H/bFGF/MPC polymer. The error bars indicate the standard deviation (n = 3). 
 
 
3.3.3 血管内皮細胞接着・増殖試験による内皮化促進性評価 
	 ここでは，bFGF を micro-patterned a-C:H/MPC polymer 系に導入した micro-patterned a-
C:H/bFGF/MPC polymer と micro-patterned a-C:H/MPC polymer 上における，bFGF 含浸の
HUVEC の接着および増殖挙動への効果を評価した．細胞培養条件下において，細胞が増殖
できる足場が不足している状態をコンフルエントと呼ぶ．コンフルエント以降，培養細胞は
継代によって，新たに増殖した細胞が接着できる足場を提供されない場合，細胞内に張力が
はたらかず浮き上がり，細胞死をむかえる．したがって，内皮細胞が完全に試料上を被覆し
た時点をもって，細胞増殖は止まる．内皮細胞接着および増殖試験は 72 時間まで実施し，
micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer の試料表面が完全に内皮化 (内皮細胞による被覆) 
されることを確認して培養を終了した．これらの試料を観察時間毎に固定し，蛍光顕微鏡 
(励起光波長 535 nm) にて観察し，Figure 3-10 A–J に，これら二種類のサンプル上における
79 
 
HUVEC 接着・増殖試験後の観察画像を示した． 
	 直径 20 µm 程度の緑色の粒の一つ一つが HUVEC であり，これらの画像において，画像
処理ソフトウェアを使用し，画像視野あたりに緑の領域が占める面積比を算出することで，
試料上における内皮化面積を評価した (Figure 3-11)．第 2 章に示したように，我々のグルー
プにおける先行研究で，HUVEC の接着は各サンプル上の micro-patterned a-C:H 上でのみ観
察され，MPC polymer 部分には，HUVEC は接着しなかった．また，HUVEC は培養 6 時間
後に a-C:H 島上に広がり，1 つの a-C:H 島から別の a-C:H 島へ，HUVEC が橋渡しするよう
に伸展していき，培養 12 時間後には，a-C:H 島間の溝となっている MPC polymer 領域をブ
リッジするように伸展する様子が確認された．その結果，HUVEC は a-C:H 島が存在してい
ない MPC polymer 部分を跨いで広がり，最終的には，サンプル表面全体が HUVEC で覆わ
れていることが確認された．本研究では，サンプル上の HUVEC を蛍光顕微鏡で観察し，低
倍率画像を撮影した．試験開始から 72 時間後，micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer と
micro-patterned a-C:H/MPC polymer の両サンプル表面は，ほぼ全面が HUVEC で覆われてい
た．その結果，micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer 上の HUVEC による表面被覆速度
は，micro-patterned a-C:H/MPC polymer 上の被覆速度よりも速かった． 
	 また，WST-8 assay によって生存細胞の数を解析することにより，細胞増殖速度の差を定
量的に評価した (Figure 3-12)．グラフ内の縦軸は，細胞播種後の吸光度を示しており，大き
い値であるほど生存細胞が多いことを示している．12 時間後までは細胞増殖に差はなかっ
たが，24 時間後には，micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer 上の HUVEC 数は，a-C:H/MPC 
polymer の a-C:H で覆われた領域上の HUVEC 数よりも有意に増加したことが示された．こ
れらの結果は，HUVEC の増殖は，micro-patterned a-C:H/MPC polymer サンプルへの bFGF の
含有によって差が出たことを示す．  
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Figure 3-10 Representative fluorescence microscopic images of the adherent HUVEC at 6, 12, 24, 48, 
and 72 hours: (A–E) micro-patterned a-C:H/MPC polymer and (F–J) micro-patterned a-
C:H/bFGF/MPC polymer and the scale bars indicate 200 µm. The scale bar indicates 50 µm.  
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Figure 3-11 Endothelial cell adhesion area ratio of each sample surface by the fluorescence 
microscopy. * indicates p values < 0.05. The error bars indicate the standard deviation (n = 3). 
 
 
Figure 3-12 HUVEC proliferation was analyzed using a WST-8 assay. * indicates p values < 0.05. 
The error bars indicate the standard deviation (n = 3). 
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3.3.4 血小板付着試験による血液適合性評価 
	 ここでは，micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer と micro-patterned a-C:H/ MPC polymer
に対して，血小板付着試験による血液適合性評価の結果を示す．Figure 3-13 に，サンプル
ごとの蛍光顕微鏡観察画像の単位面積あたりに付着した血小板数を示し，Figure 3-14 に，
その元となる蛍光顕微鏡画像を示した．白点はサンプル上に接着した血小板である．
SUS316L には，micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer，micro-patterned a-C:H/ MPC polymer
に比べて多数の白点が観察された．本実験において，micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC 
polymer と micro-patterned a-C:H/MPC polymer では，結果に有意差はなく，これらは bare metal 
stent (BMS) の材料として用いられている SUS316L に対して，きわめて高い血液適合性を示
し，bFGF は micro-patterned a-C:H/MPC polymer の血液適合性低下に寄与しないことが明ら
かになった． 
 
 
 
Figure 3-13 The number of platelets per unit area for each sample. * indicates p values <0.05. Values 
are means ± corresponding standard deviation, n = 3, N.S.: not significant. 
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Figure 3-14 Representative fluorescence microscopic images of adherent platelets: (a) micro-
patterned a-C:H/MPC polymer, (b) micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer, and (c) the SUS316L. 
The scale bars indicate 100 µm. 
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3.4 考察 
	 本研究では，a-C:H/MPC polymer が bFGF 溶出プラットフォームとして機能することと，
bFGF が a-C:H/MPC polymer の血液適合性を低下させず，コーティング表面における HUVEC
の増殖による内皮化を促進させることが明らかになった．高密度な結晶および非晶質構造
を有する a-C:H を，bFGF/MPC polymer 膜の上へマイクロパターン蒸着することで，その溶
出量が抑制されたと考えられる．従来の研究では，ステントに薬剤溶出コーティングとして
用いられた生体内分解性ではないポリマーとして，poly(n-butyl methacrylate) (PBMA) や poly 
(ethylene-vinyl acetate) (PEVA) が取り上げられてきた．その薬剤溶出の仕組みは，ポリマー
分子鎖内中にトラップされていた薬剤が，ポリマーの膨潤によって分散媒へ拡散する現象
であると考えられてきた 102-103, 106, 109．今回使用した MPC polymer は，BMA と 2-
Methacryloyloxyethyl phosphorylcholine (MPC) とのランダムコポリマーpoly(MPC-co-BMA) 
であり，同様に BMA 部分の膨潤が起こったと考えられる．この研究では，bFGF 溶出実験
における分散媒には，細胞密度が 2.0 × 104 cell/mL であったとき，0.4 ng/mL 以上の bFGF 濃
度が検出され，その濃度は，micro-patterned a-C:H の蒸着面積を変化させることで制御され
た 103．HUVEC 増殖のために必要な最低濃度は未だ報告されていない．我々の研究グループ
の先行研究では，bFGF 濃度を 1 ng/mL とした HUVEC のシャーレ内培養において，24 時間
後の細胞増殖性は，コントロール群よりも 70%高かった 98．本章では，先行研究で述べられ
ているように，HUVEC は MPC polymer 表面には直接接着せず，fibronectin や vitronectin な
どの接着タンパク質を介して a-C:H 表面に接着したと考えられる．第 2 章では，micro-
patterned a-C:H/MPC polymer の a-C:H 島が HUVEC の接着点として機能しており，HUVEC
のモルフォロジーが a-C:H 島のサイズに依存することを示した．別の研究では，bFGF およ
び VEGF を内皮細胞に添加すると，血管新生応答が急速に誘導された 110．さらに，内因性
bFGF または外因性 bFGF の存在が，内皮細胞における VEGF 発現の調節における重要な因
子であった 111．bFGF のような成長因子は，それぞれ個々の成長因子の分裂促進能に関して，
相加的，相乗的，または拮抗的に作用し得るため，FBS 中に含まれる物質や，hEGF，VEGF，
R3-IGF1 などが，bFGF との組み合わせによって，内皮細胞増殖においてより重要な役割を
果たす可能性がある 112-114．放出された bFGF が他の増殖因子の発現に寄与し，micro-patterned 
a-C:H/bFGF/MPC polymer 上の HUVEC の早期増殖を促した可能性がある．しかしながら，
本研究では，溶出において単独で使用された bFGF が micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC 
polymer 上における内皮細胞増殖に有意な効果を発揮するのに十分ではなく，より多くの
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bFGF 溶出または他の増殖因子との結合した検体の存在が，細胞増殖に対してより強力な効
果を有することを示唆している．また，micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer の血液適合
性は，a-C:H および MPC polymer の抗血栓形成性に由来したと考えられる．MPC polymer は，
ヒト血漿からのタンパク質吸着を効果的に抑制することができるため，MPC polymer 上で
の血小板の接着および血小板の活性化は進行しなかった 115．また，a-C:H 上ではアルブミン
がフィブリノーゲンに優先して吸着されることによって，a-C:H 上におけるアルブミン/フ
ィブリノーゲン濃度比状態をつくりだすために，a-C:H 上での血小板の接着および活性化は
抑制された 116．さらに Verheul らの研究では，bFGF は血小板の接着および活性化に寄与し
なかったことも示されている 117．以上により，本研究で作製された生体材料は，生体にお
ける異物反応を最小限に抑制し，生体になじむ受動的な生体適合性だけでなく，生体に積極
的にはたらきかける作用を有していたと言える． 
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3.5 第 3 章のまとめ 
	 本章では，細胞接着を可能にする水素含有アモルファスカーボン (a-C:H) 薄膜と血液適
合性を特徴とする2-methacryloyloxyethyl phosphorylcholine (MPC) とbutyl methacrylate (BMA) 
によるコポリマーpoly(MPC-co-BMA) (MPC polymer) 層に，塩基性線維芽細胞増殖因子 
(basic fibroblast growth factor: bFGF) を含有させ，血液適合性および早期の内皮細胞増殖・接
着性を実現する新しい薬剤溶出ステントコーティングプラットフォームの可能性を示した． 
 
1)  作製した micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer 表面について，ラマン分光法による
二次元解析画像から，a-C:H 特有の炭素原子が形作る分子構造の示す D ピークと G ピ
ークの存在が確認できる a-C:H 構造の存在を示す箇所と，それらのシグナルがない箇
所，つまり a-C:H が成膜されていない箇所が存在した，特徴的な表面を有するサンプル
を得た．また，成膜された a-C:H の膜厚は約 20 nm であった． 
 
2)  二種類のサンプル micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer と bFGF/MPC polymer を分
散媒に浸漬させ，ELISA 法によって時間経過による分散媒への bFGF 溶出量を定量化
したところ，bFGF 溶出実験における分散媒には，細胞密度が 2.0 × 104 cell/mL であっ
たとき，0.4 ng/mL 以上の bFGF 濃度が検出され，その濃度は，micro-patterned a-C:H の
蒸着面積を変化させることで制御された． 
 
3)  血管内皮細胞増殖試験の結果から，bFGF/MPC polymer には，内皮細胞が接着せず，
micro-patterned a-C:H/MPC polymer 上および micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer 上
には血管内皮細胞の接着と増殖が確認され，bFGF 含有サンプル上では，血管内皮細胞
が観察視野内の面積比約 60%を占めたのが培養後約 24 時間であったのに対し，bFGF
含有なしサンプル上では，培養後約 40 時間を要し，bFGF 含有が血管内皮細胞増殖を
促進したことが示された． 
 
4)  血小板付着試験の結果から，micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer は，micro-patterned 
a-C:H/ MPC polymer とくらべて血小板付着数に有意差はなく，bFGF 含有は血液適合性
を低下させないことが示された．また，両者はステント材料である SUS316L に比べて
付着血小板数は 10%未満となり，付着血小板を大幅に抑制したため，bFGF 含有は血液
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適合性にネガティブな影響を与えなかった． 
 
	 以上の実験結果から，bFGF およびそのキャリアとしての MPC polymer，その上に高周波
プラズマ CVD 法によって成膜された micro-patterned a-C:H/bFGF/MPC polymer は，高い血液
適合性と血管内皮細胞増殖性を有し，次世代ステントのコーティング材料として有用であ
ることが示された．今後，本研究の成果をもとに，ステントへの三次元コーティングや，in 
vivo での動物実験結果を進められることができれば，早期内皮化を実現するステント用新規
コーティングとしての実用化可能性への道筋が見えてくるだろう． 
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第 4 章 血液適合性および血管内皮細胞増殖性を有するカ
バードステントのためのマイクロパターン化 a-C:H 蒸着
MPC polymer ナノファイバー不織布の作製 
 
4.1 緒論 
	 カバードステントを用いた endovascular aneurysm repair (EVAR) は，血管系 interventional 
radiology (IVR) 治療における腹部大動脈瘤 (abdominal aortic aneurysm: AAA) の標準的な手
技としての地位を確立してきた．EVAR は，カバードステントという折りたたみ可能な人工
血管をカテーテルに格納し，血管が破裂する恐れのある箇所にデリバリーして展開するこ
とで，血管破裂による出血リスクを解消する治療である．従来，人工血管は，心臓外科手術
などにおいて，閉塞した冠動脈の迂回ルート形成に用いられることが主であったが 118，近
年ではエンジニアリング技術の進歩により，カテーテルチューブという細い管に格納し，そ
こから展開する機構を有することで，侵襲的な外科的治療でなく，低侵襲な IVR 治療によ
る治療において，EVAR という新しい治療法に用いられる場面が増加してきた． 
	 しかし，動脈瘤治療に用いるカバードステントにとって，致命的問題であるエンドリーク 
(血管とカバードステントの隙間から血液が漏れ出すこと) と，カバー材の血液適合性問題
から生じる血栓形成を防ぐための解決策は未だ確立していない．前者においては，血液適合
性材料の研究がこれまでに取り組まれてきており 119-120，有望な材料のひとつに
poly(tetrafluoroethylene) (PTFE) のシートが挙げられるが，長期に安定的な血液適合性には，
血管内皮細胞による内腔の被覆が必要であり，これらをコントロールするには至っていな
い．一方で，エンドリークの原因はカバードステントと血管との密着性が問題であるが，こ
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ちらはカバードステントの両端から血管壁組織が伸展し，カバードステントが血管と一体
化することで，解決できると考えられている．上記のような思想から，複数の研究グループ
では，細胞接着性に優れるエレクトロスピニングナノファイバーを用いたステントカバー
がエンドリークの予防に効果的であると考え，研究がおこなわれてきた 121-123． 
	 そこで本研究グループでは，Figure 4-1に示すようなカバードステントのデザインを考え，
エレクトロスピニング法によってナノファイバー化した 2-methacryloyloxyethyl 
phosphorylcholine (MPC) と butyl methacrylate (BMA) を用いたランダムコポリマー
poly(MPC-co-BMA) (MPC polymer) に関する研究をおこなってきた 124-127．また，第 3 章によ
る研究から，MPC polymer に内皮化促進のためにタンパク質を含有させ，その上に micro-
patterned a-C:H を成膜した場合，a-C:H 島ひとつひとつが細胞足場となり，血管内皮細胞の
接着・増殖に有利にはたらくことが明らかになった． 
	 我々の研究グループでは，ポリマーナノファイバー不織布を構成するナノファイバーの
平均直径を制御することにより，不織布の比表面積をコントロールし，それによって時間依
存的な薬剤溶出量を変化させられることを明らかにしてきた 103, 126-129．本章では，micro-
patterned a-C:H で被覆された MPC polymer fiber の時間依存薬剤放出量，血液適合性および
micro-patterned a-C:H/MPC polymer fiber 上の血管内皮細胞増殖性を評価した. 
 
 
Figure 4-1 Covered stent of MPC polymer nanofibers.  
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4.2 実験方法 
4.2.1 エレクトロスピニング装置の原理 
	 エレクトロスピニング装置は，シリンジ針からポリマー溶液を押し出す際に，シリンジ針
と基板間に高電圧をかけて電気的な力でポリマーを延伸し，ナノファイバー化する装置で
ある．比較的簡易な装置で，容易にポリマーをナノファイバー化することができる手法とし
て注目されている．溶媒を用いて液状にできないポリマーの場合は，熱によってポリマー自
体を溶融状態にしてから紡糸するエレクトロスピニングも報告されている 130-136．また，室
温状態ではゲル状態になってしまうポリマー溶液であっても，高温状態にすることで溶液
状に変化させ紡糸する，二つの方法の特徴を併せ持つエレクトロスピニングの研究も報告
されている．最近では，コロイド溶液のエレクトロスピニングもおこなわれている 137．Figure 
4-2 に，本研究で使用した溶液型のエレクトロスピニング装置の概略図を示した．エレクト
ロスピニング装置は，ポリマー溶液を入れたシリンジを押出機により一定速度で押し，シリ
ンジ内の溶液を基板に向けて押し出していく．それと同時に，シリンジ針先端と基板間に電
圧をかけることで，シリンジ針先端の液体表面にプラス，基板側にマイナスの電荷を持つ帯
電粒子が集まる．ここで，液体表面に蓄積された電荷と電場の相互作用によって，シリンジ
針先端では液面が半球状に盛り上がる．より高い電場の下では，テイラーコーン (taylor 
cone) と呼ばれる円錐状の液面が形成される．電場をさらに大きくし，電気的反発力が液滴
の表面張力を上回ると，液体の一部がテイラーコーンから飛び出し，ポリマー溶液がスプレ
ー状に噴出される．噴出された溶液は強く帯電しており，電場により基板へ引き寄せられる．
紡糸過程のファイバーのサイズは極めて小さく，体積比表面積が大きいため，きわめて短時
間のうちに溶媒が蒸発する．通常，溶媒は紡糸過程において蒸発するので，基板には乾燥し
た溶質分子が形成される．このとき，基板上には使用するポリマーの種類や溶液濃度に応じ
て粒子状，紡錘状，繊維状などのさまざまな構造体が形成される．Figure 4-2 は基本的な装
置の構成で，針が無い状態でのファイバー作製 138-139，作製基板部分を水に置き換えてファ
イバーを作製した例も報告されている 140．エレクトロスピニング法で作製されるファイバ
ーの形状やファイバー径は，印加電圧の大きさ，ポリマー溶液の条件，押出速度，針先直径，
回収距離，雰囲気温度，雰囲気湿度など，さまざまなパラメータに影響されると報告されて
いる 141．また，ポリマー溶液内に薬剤を含ませた状態でエレクトロスピニングを実施する
ことで，ファイバー内に薬剤を含ませることが可能である 142-148．溶液内に他のポリマービ
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ーズを懸濁状態にして作製したコンポジットファイバーの成功例も報告されている 149．針
内を二軸にすることで，コアシェル型のファイバーも作製できる 150-151．複数の薬剤を溶出
するファイバー不織布も医療現場で求められており，dual drug-release の研究も注目を集め
ている 152． 
 
 
Figure 4-2 Schematic view of electrospinning. 
 
 
4.2.2 Micro-patterned a-C:H/MPC polymer fiber および micro-patterned a-
C:H/CUR/MPC polymer fiber の作製 
	 ファイバー化するポリマーには，細胞膜を擬似した構造を有し，生体適合性に優れ医療用
ポリマーとして用いられている poly(MPC-co-BMA) (MPC polymer) (Terumo Clinical Supply 
Co., Ltd., Japan) を使用し，血液適合性，抗酸化作用，および抗炎症性を有する curcumin (CUR) 
(Sigma-Aldrich Co., Ltd.) を溶出薬剤として使用し (Figure 4-3)，サンプル作製方法を Figure 
4-4 に示した．エレクトロスピニング法は，個々のポリマーでファイバー化できる条件が異
なる．さらに，エレクトロスピニング法のパラメータは，印加電圧の大きさ，ポリマー溶液
の濃度，粘度，導電率，溶媒の蒸発度，ポリマー分子量，針-基板間距離，針口径，溶液押し
出し速度と，きわめて多い．今回は，これらのパラメータのなかでも影響力が大きいとされ
る，溶液のポリマー濃度を変化させた MPC polymer を ethanol に溶かした溶液 (MPC polymer
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濃度: 5.0 wt%，7.5 wt%，10 wt%) を調製し，エレクトロスピニングに使用する MPC 溶液を
作製した 126．最終的に，血小板接着および活性化試験のために，164nm，637 nm および 1270 
nm の直径を有する MPC polymer fiber を得た．また，比較対象として MPC polymer の平滑
膜 (フィルム) を作製した．作製には，スピンコーターを用いた．装置条件は，回転数 3000 
rpm，使用時間 60 秒間で，MPC polymer 溶液の滴下量は 100 µL とした．さらに，polycarbonate 
(PC) フィルムを，ネガティブコントロールとして用意した． 
	 さらに，薬剤溶出試験用のサンプルとして，5 wt%の MPC polymer 溶液に，MPC polymer
に対する重量比 4 wt%の CUR を添加し， CUR/MPC polymer fiber 不織布を作製した．その
際，CUR の添加の前後における MPC polymer 溶液の粘度を測定した．その後，金属グリッ
ドからなるマスクを用いて，マイクロパターン化 a-C:H をその上に蒸着した．Figure 4-5 に
は，マスクに使用されたマイクロ孔グリッド (screen mesh 4S, Hitachi Maxell, Ltd., Japan) を
示した．a-C:H の成膜は，高周波プラズマ化学気相成長法 (high frequency plasma-enhanced 
chemical vapor deposition: RF-PECVD) (Custom built, HIRANO KOH-ON Co., Ltd) をもちいて
おこない，成膜電圧は，RF 200 W，成膜時間 45 秒間とし，13 Pa でプロセスガスとしてア
セチレン (C2H2) を使用した．このようにして作製したマイクロパターン化 a-C:H でコーテ
ィングされた micro-patterned a-C:H/CUR/MPC polymer fiber 不織布の表面を，レーザー顕微
鏡 (VK-X100 Keyence Corp.) によって観察した． 
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Figure 4-3 Chemical structure of polymer and drug: (A) MPC polymer and (B) curcumin. M and n 
mean the degree of polymerization of each segment. 
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Figure 4-4 Preparation of the MPC polymer fiber and the a-C:H-deposited CUR/MPC polymer fiber. 
 
Figure 4-5 Microscopic images of the micro-pore grid by optical microscopy. 
 
 
4.2.3 CUR/MPC polymer fiber に含有された薬剤構造の同定 
	 作製した MPC ファイバー内に薬剤が含まれているかを確認するため，FT-IR を用いた，
薬剤特有のピークの出現を認めた場合，MPC polymer fiber 内に薬剤があると判断した．測
定した波数の領域は 500 cm-1 から 4000 cm-1で，ステップは 2 cm-1，スキャン回数は 100 回
とした．  
 
 
4.2.4 血小板付着・活性化試験 
	 生体材料表面における血栓生成の主な初期現象として，内因系血液凝固因子と呼ばれる
タンパク質の材料表面に対する付着と，血液中に存在する血液細胞のひとつである血小板
の付着および活性化が報告されている．血栓形成の段階を時系列で考慮すると，一般的にタ
ンパク質の付着は血栓形成の前段階，そして血小板の付着は後段階 (付着したタンパク質の
上に血小板が付着) となる．用いたサンプルは，polycarbonate (PC)，MPC polymer film，MPC 
polymer fiber (平均直径: 164 nm, 637 nm, 1270 nm) とし，以下の手順にて血液適合性を評価
した． 
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1. 50 mL シリンジに抗凝固剤 (acid citrate dextrose solution: ACD) を分注し，東海大学医学
部の生命倫理委員会において承認された手順で，健常成人男性から採血した．このとき，
ACD と全血の体積比が 1:7 になるようにしたのち，採血したシリンジを 10 分間クリー
ンベンチ内で静置した． 
2. シリンジ内の血液を 50 mL コニカルチューブに静かに移し，遠心分離により多血小板
血漿 (platelet rich plasma: PRP) を分離した．遠心分離の条件は，室温下 350 g (1500 
rpm)，15 分間とした. 
3. 遠心分離機からコニカルチューブを揺らさないように静かに取り出し，ドラフト内で
上澄み液である PRP を抽出した．PRP の一部はチップに入れ，血球計算機 (XE-5000, 
Sysmex Corp., USA) を用いて血小板数を測定した． 
4. 分離したPRP，およびPRPを抜き取った残液をクリーンベンチ内で10分間静置した． 
5. PRP 以外の残液を再度遠心分離し，少血小板血漿 (platelet poor plasma: PPP) を分離し
た．条件は，4°C，1050 g (4500 rpm)，10 分間とした． 
6. 遠心分離機からコニカルチューブを揺らさないように静かに取り出し，室温に戻した
後，ドラフト内で上澄み (PPP) を抽出した．PPP は血小板数が 0 であるとみなせるた
め，PRP に PPP を混合させ，血小板濃度が 3.0 × 105 cell/µL になるよう調製した. 
7. 24 ウェルプレート内の各試料上に，血小板数を調整した PRP をピペットで 1 mL ずつ
分注した. 
8. 24 ウェルプレートをインキュベーター内に移し，60 分間培養した． 
9. 24 ウェルプレートをインキュベーターからドラフト内に移し，各ウェル内の PRP を
抽出した． 
10. 各試料を 1 mL の生理食塩水を用いて 3 回ずつ洗浄した．なお，この操作は，サンプ
ル上に付着せずに存在する血小板や余分なタンパク質を取り除くためのものである. 
11. 各試料表面に付着した血小板を 1% glutaraldehyde で固定し，蛍光顕微鏡 (50iF-RFL-1, 
Nikon, Japan, 励起光波長 535 nm) で観察した．観察範囲を 37500 µm2 とし，付着した
血小板数を定量化した． 
12. サンプルを凍結乾燥し，オスミウムコートした後に，走査型電子顕微鏡 (scanning 
electron microscopy: SEM, S-3100H, HITACHI) で観察することで，接着した血小板の形
状を解析した． 
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4.2.5 Micro-patterned a-C:H/CUR/MPC fiber の CUR 溶出試験 
	 三種類の MPC fiber (MPC fiber, full-coated a-C:H/CUR/MPC polymer fiber, micro-patterned a-
C:H/CUR/MPC polymer fiber) を，37°C 条件下にて 2 mL の分散媒 PBS (pH7.4) に浸漬し，24
時間ごとに培地を交換して検体からの抽出物を分析した．分散媒中の curcumin 濃度を，紫
外可視分光法 (UV-Vis: U-2810, Hitachi, Ltd.) により測定し，薬剤溶出傾向を比較するために
定量化した．  
 
 
4.2.6 血管内皮細胞培養試験 
	 本研究では，正常ヒト臍帯静脈内皮細胞 (human umbilical vein endothelial cell: HUVEC) 
(HUVEC, solo donor, PromoCell Inc., Germany) を用いた．また，2%ウシ胎児血清 (fetal bovine 
serum: FBS) を含有する内皮細胞増殖培地  (endothelial cell growth mediums: EGM-2) 
(LONZA Walkersville, Inc., USA) を用いた．FBS を含有した EGM-2 には，ヒト上皮成長因
子 (human epidermal growth factor: hEGF, 5 ng/mL)，血管内皮増殖因子 (vascular endothelial 
growth factor: VEGF, 0.5 ng/mL)，R3-インシュリン様成長因子 (R3-insulin-like growth factor-
1: R3-IGF-1, 20 ng/mL)，アスコルビン酸 (1 µg/mL)，ヒドロコルチゾン (0.2 µg/mL)，およ
びヘパリン (22.5 µg/mL) を添加した．これらを用いて，対数増殖期にある内皮細胞を 5.0 
× 103 cells/well となるよう準備した．HUVEC は，最初にインキュベーター内の 75 cm2 細胞
培養フラスコ内に播種し，それらを，EGM-2 を用いて 37℃，5%CO2 で培養した．その後，
細胞を 0.05% trypsin/EDTA (Gibco® Thermo Fisher Scientific K. K., Inc., USA) を用いてフラ
スコの底から分離した．本研究では，継代数の蓄積による細胞の機能低下，性質変化を防
ぐため，継代数が 5 以下の細胞のみを使用した．ウェル内に三種類のサンプル (MPC 
polymer film, micro-patterned a-C:H/MPC polymer fiber, full-patterned a-C:H/MPC polymer fiber) 
を設置し，サンプル上において HUVEC を培養した．細胞懸濁液を 24 ウェルプレートの各
ウェルに 1 mL ずつ播種し，インキュベーター内で一定時間培養した．その後，CCK-8 溶
液を各ウェルに 10 mL ずつ添加した．その後，CO2 インキュベーター内で 1 時間静置し，
呈色反応をおこなった．呈色反応が終了した後，マイクロプレートリーダーで 450 nm の
吸光度を測定し，細胞増殖数を定量化した．第 2 章の場合と同様に，生細胞数の定量化の
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ため，WST-8 を用いた．  
4.3 結果および考察 
4.3.1 CUR/MPC polymer 溶液と MPC polymer fiber の物性評価 
	 まず，カバードステント用材料として用いる CUR/MPC polymer と MPC polymer の溶液状
態における粘度を測定した．その際の周波数は一定とした．本研究では，MPC polymer 溶液
の粘度は，エレクトロスピニング法を用いる段階で最適化され，5.0 wt%，7.5 wt%，10 wt%
において，それぞれファイバー化が可能であり，その平均直径はそれぞれ 164 nm，637 nm，
1270 nm であった．Figure 4-6 に，curcumin を 4 wt%含有する 5 wt% CUR/MPC polymer/ethanol
溶液，curcumin を含有しない 5 wt% MPC polymer/ethanol 溶液の粘度を示した．また，両者
の溶液をエレクトロスピニング装置に仕込み，作製したファイバー不織布の走査型電子顕
微鏡 (scanning electron microscopy: SEM) 画像を Figure 4-7 に示した．curcumin を含有する
場合としない場合で，Figure 4-6 に示される程度粘度の違いはあったが，SEM 画像を確認す
ると，このスケールで大きく目立つファイバーのモルフォロジーに変化は見られなく，大き
くとも数十 nm オーダー以上の変化は生じなかったと言える． 
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Figure 4-6 Viscosity of MPC polymer solutions with or without curcumin. 
 
Figure4-7 SEM images of MPC polymer nanofibers (a) with or (b) without curcumin.  
 
 
4.3.2 CUR/MPC polymer fiber の組成解析 
	 MPC polymer fiber 内に含有された curcumin の存在を FT-IR によって分析した．Figure 4-8
に，FT-IR での解析結果を示す．まず，curcumin 特有の構造であるベンゼン環の C = C のピ
ークは，1620 cm-1 付近にみられることが知られている．Figure 4-8 を見ると，curcumin を含
んだ MPC polymer のピークでは，1620 cm-1 付近にピークが確認され，curcumin が MPC 
polymer fiber 内に含有されていると考えられる．また，curcumin と MPC polymer の相互作用
としては，両者がもつ-OH 基どうしの水素結合が考えられ，3400 cm-1 付近にピークとして
現れることが知られている．本実験においては，3400 cm-1 付近になだらかで大きなピーク
が存在するが，これが MPC polymer の分子鎖どうしの水素結合か，MPC polymer と curcumin
の水素結合によるものなのかは判断できない．以上のことから，本実験では，エレクトロス
ピニングという過程を経ても curcumin が MPC ファイバー内に混合されていることは確認
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されたが，curcumin と MPC polymer との相互作用について明らかにすることはできなかっ
た．また，マイクロ孔グリッドを介して成膜されたマイクロパターン a-C:H を有する micro-
patterned a-C:H/MPC polymer fiber の表面を，レーザー顕微鏡によって観察した結果を Figure 
4-9 に示す．観察像から，成膜されたマイクロパターン a-C:H は，孔寸法と同様のサイズと
判断でき，サンプル観察の一視野あたりに対する a-C:H の成膜面積比は，約 47%であった． 
 
 
Figure 4-8 FT-IR spectra of the samples: the MPC polymer and the CUR/MPC polymer fiber. 
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Figure 4-9 Laser microscopic image of the micro-patterned a-C:H/MPC polymer fiber. 
4.3.3 血小板付着・活性化試験による血液適合性評価 
	 血小板付着実験後の試料を観察した結果を Figure 4-9 に示した．本実験でも，血小板の付
着がもっとも起こりやすく，その活性化が進むネガティブコントロールとして，PC を実験
系に組み入れた．この結果では，MPC polymer film および MPC fiber 上における血小板付着
数は，PC 上における付着数よりも有意に小さかった (p < 0.05)．また，MPC polymer fiber サ
ンプル間においては，直径が大きくなるにつれて，血小板付着数は増加した．我々の先行研
究では，平均直径が大きい MPC polymer fiber サンプルは，平均直径の小さいサンプルより
も高い算術平均粗さ Ra を有しており 126，これは表面粗さが MPC polymer fiber の構造由来
の血液適合性を低下させる要因になることを示している． 
	 材料上に付着した血小板は，その形態がさまざまに変化すると言われている．この血小板
の形態の変化を活性化と呼ぶ．血小板は，材料に付着した直後は球状の形を維持しているが，
材料との親和性が低いと内部のタンパク質などを放出し，球状の形から平板状に変化する．
本研究で作製した MPC polymer fiber は，MPC polymer film と比較すると血小板付着数が増
加することが判明したが，その活性化については蛍光顕微鏡では観察することができない．
そのため，血小板付着実験後の試料を SEM で観察し，MPC polymer fiber 上での血小板の活
性化について確認した (Figure 4-12) 153．MPC polymer film 上では血小板が観察されなかっ
た．血小板の活性化度は，以下の段階に識別される: (I) 球状血小板の接着の初期段階，(II) 
付着した血小板から偽足伸展が起きた状態，(III) 血小板が完全に広がった状態，と区別す
ることが可能である．PC の SEM 像を見ると，血小板と思われる部分が球状ではなく，材料
表面に平たく付着している様子がわかる．これは，Yoshimoto らの論文を参照すると，最も
活性化が進んだ状態と考えられる 154．一方で，MPC polymer fiber 上の血小板を観察した結
果を確認すると，MPC polymer fiber 上の血小板は，いずれのファイバー径においても球状
の形を維持しており，活性化がほとんど進んでいない．以上の実験結果から，MPC polymer 
fiber は，MPC film に比べて血小板の付着数は増加するものの，血小板の活性化はほとんど
進まないということが示された． 
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Figure 4-10 Representative fluorescence microscopic images of adherent platelets: (a) PC, (b) the 
MPC polymer film, (c) the micro-patterned a-C:H/MPC polymer fiber whose average diameter was 
164 nm, (d) the micro-patterned a-C:H/MPC polymer fiber whose average diameter was 637 nm, and 
(e) the micro-patterned a-C:H/MPC polymer fiber whose average diameter was 1270 nm. The scale 
bars indicate 50 µm. 
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Figure 4-11 Platelet adhesion and activation: the number of platelets per unit area (37500 µm2) on the 
surface of the PC and MPC specimens after 60 min. The mean value of the numbers of randomly 
selected three areas of each sample was estimated, while the error bars denote the standard deviation 
(n = 3). The symbol * denotes the significant difference from the control PC substrate (*p < 0.05).  
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Figure 4-12 SEM images of platelets adhering to the surfaces of PC and MPC fibers with the diameter 
of 1270 nm. 
 
 
4.3.4 CUR/MPC polymer fiber からの薬剤溶出性評価 
	 MPC polymer fiber からの経時的な curcumin 溶出量を定量化し，Figure 4-13 に示した．正
方形プロットは CUR/MPC polymer fiber を，三角形プロットは micro-patterned a-
C:H/CUR/MPC polymer fiber を，丸形プロットは full-coated micro-patterned を示す．Figure 4-
13 から，curcumin の溶出量は，a-C:H による CUR/MPC polymer fiber サンプル表面の被覆面
積比を変化させることによって制御されることがわかった．また，curcumin 溶出量とサンプ
ル表面積 (R) に対する a-C:H 被覆面積との比の関係は，以下の Equation 4-1 によって推定
することができる． 
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𝑚p:a−C:H(𝑡) − 𝑚f:a−C:H(𝑡)𝑚MPC(𝑡) − 𝑚f:a−C:H(𝑡) × 100 ≅ 𝑅  4-1 
 
ここで，𝑚はサンプルからの溶出薬剤量 (CUR/MPC polymer fiber: 𝑚푀푃퐶(𝑡); micro-patterned 
a-C:H/CUR/MPC polymer fiber: 𝑚푝:푎−퐶:퐻(𝑡) ; full-coated a-C:H/CUR/MPC polymer fiber: 𝑚푓 :푎−퐶:퐻(𝑡)) とした．例えば，10 日目における micro-patterned a-C:H/CUR/MPC polymer 
fiber からの curcumin 溶出量は 35.3 µg，full-coated a-C:H/CUR/MPC polymer fiber からの
curcumin 溶出量は 25.6 µg，CUR/MPC polymer fiber からの curcumin 溶出量は 17.8 µg であ
った．そうして算出される𝑅は約 55%であり，これは，レーザー顕微鏡によって示された約
47%という値より 8%程度大きい．非晶質炭素薄膜 a-C:H は，その密な分子構造により，厚
さ数 20 nm 程度でも分子透過を防ぐことが知られている 155-156．したがって，MPC polymer 
fiber 層と，円柱状ワイヤーからなるマイクロ孔グリッドとの間にナノスケールの隙間がで
き，プラズマが潜り込むことによって，レーザー顕微鏡では確認できない厚みの a-C:H が成
膜されている領域が存在するものと考えられる．  
 
 
Figure 4-13 Drug release profiles of CUR/MPC polymer fiber, micro-patterned a-C:H/CUR/MPC 
polymer fibers, and full-coated a-C:H/CUR/MPC polymer fiber (n = 3). 
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4.3.5 血管内皮細胞増殖試験による細胞増殖性評価 
	 MPC polymer fiber 上の a-C:H が血管内皮細胞の増殖性に与える影響を評価するため，各
サンプル上で血管内皮細胞の増殖実験を実施した結果を Figure 4-14 に示した．縦軸は吸光
度を示し，この値と細胞数は比例する．つまり，吸光度が高いほど，その基板上に多くの細
胞があることを示す．ネガティブコントロールである MPC film 上では細胞が増殖しないこ
とが確認されたことに比べ，a-C:H をコーティングしたサンプル上では細胞が増殖すること
が確認できた．また，full-coated a-C:H/MPC polymer fiber と micro-patterned a-C:H/MPC polymer 
fiber の間には統計的に有意差はなかった．両サンプルにおいては，a-C:H が細胞接着の足場
となり，そこから細胞の増殖が促されたと考えられ，micro-patterned a-C:H が薬剤溶出制御
としての役割だけでなく，細胞接着の足場となることも示された． 
 
 
 
Figure 4-14 Metabolic activity of HUVEC seeded onto each substrate after 1, 2, and 3 days of culture. 
Values are means ± corresponding standard deviation, n = 3, N.S.: not significant. 
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4.4 第４章まとめ 
	 血管内治療のカバードステントに必要とされる，血液適合性，血管内皮細胞増殖性および
薬剤溶出性という三つの性質をあわせもつ材料として，本研究ではエレクトロスピニング
法により，curcumin (CUR) を含有した CUR/MPC polymer fiber 不織布を作製し，その上へさ
らに，高周波プラズマ CVD 法により micro-patterned a-C:H を成膜した micro-patterned a-
C:H/CUR/MPC polymer fiber を作製した．得られたサンプルが，上記三つの性質を有するか
評価するため，curcumin 溶出試験，血液適合性試験，血管内皮細胞増殖試験をおこない，以
下の結言を得た． 
 
1)  エレクトロスピニング法において，溶液の MPC polymer の濃度を変化させることで
MPC polymer fiber の平均径を制御することが可能であった．具体的には，MPC polymer
濃度が 5.0 wt%，7.5 wt%，10 wt%のとき，それぞれの平均ファイバー径は 164 nm，637 
nm，1270 nm となった． 
 
2)  CUR/MPC polymer fiber 内に含有された CUR の化学構造を FT-IR によって分析したと
ころ，curcumin を含んだ MPC polymer のピークでは，1620 cm-1 付近にピークが確認さ
れ，curcumin が MPC polymer fiber 内に含有されていることが示された． 
 
3)  マイクロ孔グリッドを介して成膜されたマイクロパターン a-C:H を有する micro-
patterned a-C:H/MPC polymer fiber の表面を，レーザー顕微鏡によって観察した結果，成
膜されたマイクロパターン a-C:H は，孔寸法と同様のサイズと判断でき，サンプル観察
の一視野あたりに対する a-C:H の成膜面積比は，約 47%であった． 
 
4)  ポリマーに比べて高密度な構造を有する a-C:H 薄膜を用いた MPC fiber からの curcumin
溶出量は，micro-patterned a-C:H を成膜することで約 50%，full-coated a-C:H を成膜する
ことで約 80%の溶出量抑制が確認された． 
 
5)  血小板付着実験の結果から，MPC polymer fiber は MPC polymer film に比べて血小板付
着数が多いことが示された．また，MPC polymer fiber サンプル間においては，平均ファ
イバー径が大きくなるにつれて，血小板付着数は増加した． 
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6)  血小板付着実験後の試料を電子顕微鏡で観察した結果，polycarbonate (PC) 上では血小
板の活性化が進行していた一方で，MPC polymer fiber 上の血小板は，いずれのファイ
バー径においても球状の形を維持しており，活性化がほとんど進んでいなかった． 
 
7)  血管内皮細胞増殖試験の結果から，ネガティブコントロールである MPC film 上では細
胞が増殖しないことが確認されたことに比べ，full-coated a-C:H/MPC polymer fiber およ
び micro-patterned a-C:H/MPC fiber 上では血管内皮細胞が増殖した．両サンプルにおい
ては，a-C:H が細胞接着の足場となり，そこから細胞の増殖が促されたと考えられ，
micro-patterned a-C:H が薬剤溶出制御としての役割だけでなく，細胞接着の足場となる
ことも示された． 
 
	 以上の実験結果から，エレクトロスピニング法によって作製された MPC polymer fiber が
ステントおよびカバードステントの材料として有用であることが示された．今後，本研究の
成果をもとに，カバードステントへ三次元応用したサンプルを用いて，in vivo での動物実験
が進めば，新規カバー材として実用化に移行できる可能性が高まると考えられる． 
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第 5 章 Lipiodol (LPD) / polycaprolactone (PCL) の複合
材料による高い X 線視認性および生体内分解性を有する肝
細胞がん治療用薬剤溶出マイクロビーズの創製 
5.1 緒論 
	 肝細胞癌の治療法である肝動脈化学塞栓療法 (Transarterial chemoembolization: TACE) 切
除不能な肝臓がんに対して適応される血管内治療である．本療法では，腫瘍を栄養している
肝動脈にカテーテルと呼ばれる細い管を挿入し，抗がん剤と詰め物 (塞栓物質) を注入する
治療法である (Figure 5-1)． 
	 日本では，X 線視認性に優れる油性造影剤 Lipiodol (LPD; ヨード化ケシ油脂肪酸エチルエ
ステル) と抗がん剤の混合液を，肝動脈に注入した後，直径 1 ~ 2 mm のゼラチンスポンジ
細片で血管を塞栓する手法 (conventional TACE: C-TACE) が主流となっている．これに対し
欧米では，数百 µm のポリビニルアルコール製の「ビーズ（球状塞栓物質）」と呼ばれる粒
状の塞栓物質に，水溶性の抗がん剤を，イオン吸着原理を用いてチャージした薬剤溶出性ビ
ーズ (Drug-eluting beads: DEB) を肝動脈から注入し，腫瘍内血管そのものの塞栓する方法 
(DEB-TACE) が主流である．これらは歴史的な医療技術の競争によって並列して存在して
いるが，どちらの方式も手術としての安全性や有効性は一長一短であり，未だ甲乙つけがた
い状況にある．これら C-TACE および DEB-TACE それぞれの問題点は以下の四つである． 
	 ①X 線視認性: 日本オリジナルの C-TACE は，油性造影剤の LPD を抗がん剤と混和して
用いており，腫瘍血管への注入時の X 線透視下での視認性，CT 撮影による経過観察時の腫
瘍への抗がん剤の集積の視認性が高いため術者からも信頼された手技である．しかしなが
ら，C-TACE における後詰め用の塞栓物質として用いるゼラチンスポンジと DEB-TACE で
使用する DEB そのものは，造影剤と混和しない状態では X 線視認性が低く，術者が意図し
ない血管への流入の把握が困難である．特に，造影剤が体外に排出されてしまった術後にお
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ける経過観察 CT 時には，実際の腫瘍への集積を判断することが困難である．X 線不透過性
は，CT における撮像の濃淡である CT 値 (単位 Hounsfield Unit: HU) で示され，水は 0 HU，
人体のなかで最も高い X 線不透過性を示す皮質骨の CT 値は 1500 HU 程度である．したが
って，約 1500 HU 以下の塞栓物質は識別が困難である．現状，リピオドールの CT 値は 8000 
HU 程度であるのに対し，ゼラチンスポンジと DEB の CT 値は 10 ~ 15 HU 程度であり，X
線視認性は皆無であると言える． 
	 ②生体内分解性: C-TACE のゼラチンスポンジは生体内において一ヶ月程度で分解するた
め，意図しない臓器などに流れた血管塞栓の被害は最小限に抑えられ，繰り返し手術するこ
とで，標的血管に対して段階的にアプローチすることが可能である．一方，DEB-TACE の
DEB は生体内で分解しない永久塞栓物質のため，もし意図しない血管から他の臓器に流れ
ると，臓器が永久的に虚血に陥る可能性が高く，重篤化しやすいという報告がある． 
	 ③粒子径制御: C-TACE に用いられるゼラチンスポンジは，DEB-TACE に用いられる DEB
に比べて平均粒子径が大きく（1 ~ 2 mm 程度），粒子径分布が大きいため，意図した血管径
の塞栓が難しく（腫瘍内血管は数十 ~ 数百 µm 程度），塞栓が不十分になることがある．血
管は手前から奥につれて細くなるため，術者の意図した部位での塞栓は困難である． 
	 ④薬剤溶出性: DEB-TACE で主に用いられている抗がん剤 (水溶性薬剤アントラサイクリ
ン系抗がん剤) は，近年日本で開発され C-TACE で使用可能な脂溶性抗がん剤 (白金製剤) 
のミリプラチンと比較すると全身拡散性が 3 倍以上であり，副作用が大きい 157．しかし，
DEB は，抗がん剤を吸着する仕組みとして，イオン吸着現象を利用しているため，水溶性
造影剤しか用いることができず，現状では脂溶性抗がん剤を用いることができない． 
	 上記① ~ ④の問題により，治療後一ヶ月以内に起きる合併症はそれぞれ C-TACE で
26.9% (29/108 例)，DEB-TACE で 24.7% (23/93 例)と近い値となっており，それぞれ死亡例も
数%の発生が報告されている 158．現在の C-TACE と DEB-TACE 双方の強みを生かし，安全
性と有効性を担保する塞栓物質として，上記① ~ ④を解決する新しい塞栓物質を考え，こ
れは適切なポリマー材料およびそれをマイクロビーズ成形するマイクロ流体デバイスを開
発することで，実現可能であると着想した．したがって，本研究の目的は，CT 値 1500 HU
を上回る X 線視認性 (CT での経過観察可能) を有し，2 週間 ~ 1 ヶ月程度の生体内分解性
を実現および制御が可能で，現行 DEB と同等の平均粒子径を数百 µm に作製でき，全身拡
散による副作用が少ない脂溶性抗がん剤を用いた薬剤溶出を可能にする薬剤溶出性マイク
ロビーズ作製とした． 
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Figure 5-1 Principle of drug-eluting beads (DEB) transarterial chemoembolization (TACE). 
 
 
5.2 実験方法〜LPD/PCL ビーズ作製〜 
5.2.1 材料選定 
	 緒論に述べた① ~ ④の性質を有する新規塞栓ビーズ開発に向け，著者は，X 線視認性に
優れる油性造影剤リピオドール (lipiodol: LPD) (Figure 5-3) と，疎水性抗がん剤ミリプラチ
ン (miriplatin: MPT) からなる混合液 (MPT/LPD) が，医療現場で使用される疎水性生分解
性ポリマーpolycaprolactone (PCL) (Figure 5-4) と混合してゲル化可能であり，その複合材料
MPT/LPD/PCL が高い X 線視認性を有することを見出した (特願 2017-026126 号) (Figure 5-
2)．ポリマー材料として幅広い分野で注目される PCL は ε-caprolactone を開環重合すること
で生成され，60°C という低い融点を持つことが特徴である．LPD と混合してゲル化させる
際には加熱・撹拌が必要だが，LPD に抗がん剤 MPT を懸濁させている場合，90°C 以上に加
熱すると薬剤が熱分解を引き起こす可能性がある．そのため，PCL の低い融点は LPD と混
合させるうえで，非常に重要な利点となる．また，PCL は生分解性を有することから医療材
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料への応用研究として，特に歯科材料や縫合糸としての開発の歴史を有する 159-164．生分解
性の定義は様々で明確でないことが多いが，一般的には生体との接触により分解され，最終
的に水と二酸化炭素になることである．PCL を分解する酵素としては大抵の生体が保有す
る lipase が広く知られており，人間体内にも存在する．PCL が lipase により分解されると，
オリゴマーないしはモノマーレベルまで分解されヒドロキシ酸を生成する．このヒドロキ
シ酸は人間体内にも多く存在し，特に TCA 回路と呼ばれる代謝経路に使われて最終的に水
と二酸化炭素として排泄されるため，PCL の分解生成物は人体に無害で生体適合性を有す
るとされている．こうした特徴から，PCL は薬剤輸送システム (drug delivery system: DDS) 
などの生体材料としても広く注目されている 165-166．本研究では LPD/PCL 材料の原料とし
て， PCL (平均分子量 10,000，45,000，80,000 g/mol) (Sigma-Aldrich Japan, Inc., Japan) と
Lipiodol (Guerbet Japan Inc., Japan) を用いたポリマーゲルを，マイクロビーズ材料として選
定した． 
 
Figure 5-2 Base material for the new drug-eluting beads. 
 
 
121 
 
 
Figure 5-3 Chemical structure of lipiodol (LPD). 
 
Figure 5-4 Chemical structure of polycaprolactone (PCL). 
 
 
5.2.2 Coaxial 型マイクロ流体デバイスを用いた LPD/PCL ビーズ作製 
	 マイクロ流体デバイスは，MEMS 技術を利用して微小流路や反応容器を作製し，さまざ
まな分野に応用するためのデバイスの総称であり，マイクロ流体工学の分野で注目を浴び
ている．反応系の比表面積の高さをその特徴のひとつとしており，サブミリスケールのマイ
クロ流路に微小な体積の流体を流すことができるため，応用先の一つとして現在盛んに研
究されているのが，マイクロカプセル化である．マイクロカプセル化とは固体，液体，ある
いは気体のアクティブな物質を他の材料でコーティングすることでマイクロ粒子の中に封
入することである 167．この技術は 1930 年に初めて薬剤輸送システム (Drug Delivery System：
DDS) として応用されて以来，幅広く利用されている 168．マイクロ流体デバイスを用いた
マイクロカプセル化では従来の手法に比べ，粒径や形状，モルフォロジあるいは組成などを
正確に制御して均一なマイクロ粒子を作製することができる 169．また，マイクロ流体デバ
イスでは，必要な試薬量や混合時間，熱・物質移動などを著しく削減できるという面で，バ
ッチ処理において大きな利点がある 161, 170．体内留置型医療機器開発の途中工程には，in vitro
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および in vivo の生物学的安全性試験をクリアする必要があるが，溶融状態の LPD/PCL 材料
をマイクロビーズ化する手法として，本研究において作製したマイクロ流体デバイスは，溶
媒フリーでマイクロビーズ成形を可能にするため，最も有効な手段と判断した． 
	 マイクロビーズを作製するマイクロ流体デバイスには，その液滴作製の仕組みにおいて
複数種類存在し，(a) Coaxial 型，(b) Flow-focusing 型，(c) T-junction 型の 3 種類の構造が主に
発展してきた 171 (Figure 5-5)．一般的にはマイクロ粒子となる相 (分散相) と分散相と混じ
り合わない相 (連続相) がマイクロチャネルに流し込まれ，二相が交差する合流地点では分
散相が連続相により延伸されて，その先端が切り離されてマイクロ液滴が生成される．この
とき，二相の合流地点付近で液滴が生成される dripping と，合流地点から分散相の糸状の jet
を形成しその先端で液滴が生成される jetting の二つの形態がある．dripping では粒径が単分
散な液滴を生成できるのに対し，jettingでは drippingに比較して小さな液滴を生成できるが，
サテライト液滴と呼ばれる極端に小さな液滴も生成される．(a) Coaxial 型では，主として角
柱型のガラス管に小さな円柱型のガラス管を差し込むことで作製される 172-174．連続相と同
じ方向に分散相がその内部中央を流れ，二層の流体の合流地点で分散相の液滴が生成され
る．(b) Flow-focusing 型では多くの場合，連続相と分散相を十字型に交差させた構造を取る．
分散相は中央の流路を流れ，その両側面から連続相が流れ込み，流路の交差点でマイクロ液
滴が生成される．しかしながら，マイクロ液滴の生成における物理的なメカニズムは複雑で，
液滴サイズが依存するパラメータは簡単には予測できないとされている 171．(c) T-junction 型
では連続相が直線的に流れる流路に対して，側面から交差した流路を連続相が流れること
でマイクロ液滴を生成する．一般に，一定時間により多くの液滴を生成することができると
されているが，Coaxial 型に比較して液滴サイズのばらつきが大きい上に，流路に用いる材
料が分散相に応じて限定される．例えば，分散相に親水性の物質を用いるならば，流路材料
は PDMS (polydimethylsiloxane) などの撥水性の物質を使用する必要があり，逆に分散相が
親油性であれば，ポリウレタンなどの親水性の材料で流路を作る必要がある． 
	 以上の観点から，本研究では Coaxial 型のマイクロ流体デバイスを用いて LPD/PCL ビー
ズを作製することとした．Coaxial 型のマイクロ流体デバイスでの液滴生成には，少なくと
も 2 種類の流体相が必要で，それらの界面張力 (γ)，分散相と連続相の粘性係数 (µd，µc) に
より液滴の生成が決定される．また，外的なパラメータとして，分散相と連続相の体積流量 
(Qd，Qc)，流路の寸法も液滴の生成に関連してくる．マイクロ流体デバイスを流れる流体の
流速が大きく慣性力が無視できないようになると，分散相と連続相の密度 (ρd，ρc) が液滴
の生成に影響してくる．従来から液滴の生成に関係するせん断応力と毛細管圧力のバラン
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スは，分散相，連続相の Capillary 数 Cad = µdUd/γと Cac = µcUc/γ によって捉えられてきた．
また，分散相の慣性力と毛細管圧力の比は Weber 数 Wed = ρdddUd2/γ によりモデル化されてい
る．ここで Uc と Ud はそれぞれ分散相，連続相の流速であり，dd は分散相の代表長さであ
る．さらに，分散相と連続相の体積流量比 Qd/Qc や粘度比 µd/µc も液滴生成の動力学を理解
する上では重要なパラメータである．本研究では容易に操作できる体積流量比 Qd/Qc (= R) 
を変えて，LPD/PCL ビーズの作製と粒径制御を試みた． 
	 本研究で設計した LPD/PCL ビーズ作製装置の概略図を Figure 5-6 に示す．この装置では
分散相として LPD/PCL 材料を溶融状態にてシリンジポンプより押し出し，連続相として加
温した水を流す．これにより，水のせん断力によってシリンジの針先で LPD/PCL マイクロ
液滴を生成する．その後，下流にて冷却し，固形化した LPD/PCL ビーズを得る．分散相と
しては，シリンジに入れた LPD/PCL 材料を温度調節器 (FHP-301N, Tokyo Glass Kikai K.K., 
Japan) を用いて 70°C に加熱しながら，シリンジポンプ (KDS100, KD Scientific Inc., USA) に
より押し出す．また，連続相としては，ウォーターバス (NTT-2000, EYELA Inc., Japan) で
70°C に加熱した水を温水槽から回転ポンプ (Gear pump GPU-2, AS ONE Inc., Japan) により
汲み上げた．連続相の流量は流量計 (Coriolis Flow Sensor FD-S, Keyence Inc., Japan) により
測定した．LPD/PCL 液滴生成部分は， L 字型チューブコネクタ (a13091700ux0387, uxcell 
Inc., Japan) に穴を開け，シリンジ針 (SNA-26G-C, Musashi engineering Inc., Japan) を差し込
んで作製した．また，LPD/PCL 液滴を冷却する際には，LPD/PCL 液滴どうしが連結した状
態で固化しないように，流路を流れる中で冷却するべきである．二重金属管を用意し，下流
方向から上流方向へ，0°C の ethylene glycol を冷媒として流し，固形化した LPD/PCL ビーズ
を得た． 
 
 
Figure 5-5 Microfluidic technologies for the fabrication of droplets. The principles and flow channel 
designs with different flow regimes: (a) coaxial, (b) flow-focusing, and (c) T-junction. 
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Figure 5-6 Fabrication of LPD/PCL microbeads from the microfluidic device. 
 
 
5.2.3 表面改質による LPD/PCL ビーズの親水化処理 
	 5.2.4 で作製した LPD/PCL ビーズについては，LPD および PCL いずれも疎水性材料であ
るために，水中で疎水性引力がはたらき，ビーズどうしが凝集してしまった．そのため，体
内への注入時にはカテーテル内腔を閉塞してしまい，シリンジからの押出しが困難であっ
た．LPD/PCL ビーズの水中での凝集を抑制する一つの手段として，ビーズの表面改質によ
る表面の親水化が挙げられる．ただし，LPD/PCL ビーズの表面改質に用いられる材料はビ
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ーズの分解を妨げず，人体にとって無害である必要がある．そこで本研究ではゼラチンを
LPD/PCL ビーズ表面に化学的に結合させるグラフト処理に着目した．ゼラチンは C-TACE
の塞栓材料として用いられており，親水性であると同時に体内で分解するうえに，欧米や本
邦においても医療機器材料として生物学的安全性をクリアしているために，親水化処理に
用いる材料として，適応が容易である．その他，細胞培養用足場としての PCL に対して，
細胞との接着性を向上させるための親水化処理として利用されている例もある 175-176．特に，
空気プラズマ処理を用いた PCL 表面へのゼラチングラフトによる表面改質処理では，過程
が比較的容易であり，ゼラチン以外の分子が PCL 表面に残留しにくいという特徴を有して
いる 175． 
	 表面改質とは，熱処理や化学処理，被覆処理などによって母材とは異なる性質を表面に付
与することである．例えば，人工血管では血液との接触時に血液が凝固しない抗血栓性が母
材表面に付与され，食品等の包装用フィルムでの場合では内容物の劣化防止のために酸素
や水分の透過を防ぐように表面改質が施されている．また，シリコンハイドロゲルを素材と
したコンタクトレンズではシリコンポリマ表面をプラズマ処理により親水化することで，
涙との親和性を高めて，脂質とタンパク質の付着を防いでいる．プラズマを利用したポリマ
材料の表面改質では，プラズマ処理によりポリマを構成する C-H，C-C 結合から化学反応を
開始できる活性サイトが作製され，その後の化学処理により表面機能を発揮する官能基が
活性サイトに結合される．プラズマ処理では，エネルギ付与の範囲が材料の表面近傍に限定
され，材料バルク自体の性質には影響が及ばないという特徴がある． 
	 本研究では，疎水性である LPD/PCL ビーズを水中で分散させるために，ビーズ表面にゼ
ラチンを結合させるグラフト処理を以下の手順で施し，親水化を試みた．Figure 5-7 には，
LPD/PCL 材料の表面改質の概念図を示した． 
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1) LPD/PCL ビーズをシャーレ上に薄く並べた後に，ビーズ表面の PCL にカルボキシル基
を導入する目的で，ion bombarder (HPC-20, Vacuum Device Inc., Japan) を用いて空気プラ
ズマ処理を 1 mA の条件下で 3 分間施した．空気プラズマ処理をビーズ表面全体に施す
ために，ビーズを一度取り出し，かき混ぜて同様の条件で再度空気プラズマ処理を施し
た．この操作を繰り返し，空気プラズマ処理を合計 15 分間施した． 
2) 空気プラズマ処理を施した LPD/PCL ビーズをスクリュー管に入れて，あらかじめ調整
しておいた 1-(3-Dimethylaminopropyl)-3-ethylcarbodiimide (EDAC) (5 mg/mL) と N-
hydroxysuccinimide (NHS) (5 mg/mL) を溶解させたリン酸緩衝液に，4°C で 2 時間浸漬し
た．このとき，LPD/PCL ビーズがスクリュー管壁面につかないようにして，すべてのビ
ーズが溶液に浸るようにした．なお，EDAC はカルボキシル基の活性化させる目的で，
NHS は 1) で導入されたカルボキシル基と脱水縮合し，NHS 体と呼ばれる不安定なエ
ステル結合を形成する目的で用いた． 
3) LPD/PCL ビーズを取り出し，精製水で洗浄した後，ゼラチン (4 mg/mL) のリン酸緩衝
溶液に 24 時間浸漬した．このとき，ビーズが完全に溶液に浸るようにした． 
4) ゼラチン溶液から取り出した LPD/PCL ビーズを精製水で洗浄し，ビーズ表面に付着し
ているゼラチンを完全に除去した．その後，真空オーブンを用いて常温で 18 時間乾燥
させた． 
 
 
 
Figure 5-7 Hydrophilization process of the LPD/PCL surface by gelatin graft modification. 
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5.3 実験方法〜作製した LPD/PCL ビーズの物性評価〜 
5.3.1 LPD と PCL 混合と LPD/PCL 材料の物性測定結果 
	 まず，LPD/PCL 材料について，用いる PCL の分子量と LPD:PCL の混合比率によって，
溶融による均一なゲル化が可能かどうかを調べた．三種類の平均分子量 Mn を有する PCL 
(10,000 g/mol, 45,000 g/mol, 80,000 g/mol) を用意し，LPD との比率を変化させ，加熱による
PCL の溶融状態と，液体の LPD を混合し，冷却した．得られた混合物が，均一なゲル構造
が得られた条件下において，以降の実験を進めた．また，LPD/PCL 材料の熱物性を評価す
るため，示差走査熱量測定 (differential scanning calorimetry: DSC) を用いて LPD，PCL およ
び LPD/PCL の熱物性を解析した．サンプル量は 5~10 mg とし，測定は 25°C から始めて
10°C/min で 90°C まで昇温し，90°C の状態を 5 分間維持した．その後，10°C/min で 0°C ま
で降温して 0°C の状態で 5 分間維持した．そして再度，同様の条件で 90°C まで昇温した後
に 0°C まで降温させた． 
 
5.3.2 LPD/PCL ビーズの光学像および粒径分布解析 
	 マイクロ流体デバイスの流量比 R を変えて LPD/PCL ビーズを作製し，R と粒子径との関
係を調べた．LPD/PCL ビーズの粒径測定にあたって，粒度分布計 (LA-960, Horiba Scientific 
Inc., Japan) を用いた．まず，バッチセル内を精製水で満たし，撹拌子を入れて装置にセット
した．この状態で撹拌子を回し，光軸調整，ブランク測定を実施した．その後，バッチセル
を取り出して LPD/PCL ビーズを入れ，再度装置にセットした．撹拌子を回して光軸調整を
実施した後，粒径を測定した．このとき，水の屈折率を 1.33，LPD/PCL ビーズの屈折率を
1.53 として，それぞれのサンプルを 3 回測定した．また，光学顕微鏡を用いて観察し，光学
像を得た．これにより，目的径のビーズを得る収率を上げるために必要な流量比 R が明ら
かにした． 
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5.3.3 LPD/PCL 材料における親水化処理前後の表面構造解析 
	 LPD/PCL 材料表面にゼラチンをグラフトしたサンプルを XPS により，wide scan モード，
スキャン回数 3 回の条件で表面構造解析を行った．サンプルは以下のようにして作製した．
まず，80°C に熱した直径 1 cm の SUS 板上に，ゲル化した LPD/PCL 材料を 80°C の溶融状
態でシリンジを用いて滴下して，4,000 rpm，10 秒の条件でスピンコートした．その後，0°C
の水槽に浸して冷却した．さらに，水槽からサンプルを取り出し真空オーブンを用いて常温
下で 18 時間乾燥させた．乾燥させたサンプルを 5.2.5 と同様の条件で空気プラズマ処理を 3
分間施し，EDAC (5 mg/mL) と NHS (5 mg/mL) のリン酸緩衝液に 4°C で 2 時間浸漬させた．
その後，サンプルを取り出して，精製水で洗浄してからゼラチン溶液 (4 mg/mL) に 2 時間
浸漬させた．最後にゼラチン溶液から取り出し，精製水で洗浄した．そして，サンプルを真
空オーブンにより常温で 18 時間乾燥させた． 
5.3.4 X 線マイクロ CT による LPD/PCL ビーズの X 線造影性 in vitro 評価 
	 X 線が物質を透過するとき光電効果によりその一部が吸収される．透過前の X 線強度を
I0，透過後の X 線強度を I，光路長を x とすると，Equation 5-1 の関係が成り立つ． 
 
 𝐼𝐼0 = 𝑒−휇푥 (5-1) 
 
ここに現れる係数 µ は物質の線吸収係数と呼ばれ，物質の組成や密度に依存し，特に原子量
が大きく電子を多く持つ元素ほど X 線の吸収量が多い．LPD は Figure 5-3 のような構造と
なっており，分子にヨウ素元素を含むため高い X 線視認性を示す．X 線造影では，物質に
X 線を照射したときの X 線吸収量を白黒の濃淡として画像 (CT 画像) 化するが，その際，
CT 値 (hounsfield unit: HU) という単位が用いられる．CT 値は，µw，µtをそれぞれ水と物質
の線吸収係数として Equation 5-2 で表され，水の CT 値を 0 HU，空気の CT 値を-1000 HU
としている． 
 
 CT value =  µ푡 − µ푤µ푤 × 1000 (5-2) 
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なお，人体において最も CT 値が高いのは皮質骨と呼ばれる部分で，1500 HU 程度とされて
いるため，LPD/PCL ビーズを体外から X 線により視認するには，11000 HU 程度を上回る
CT 値が必要であると考えられる．Figure 5-8 のように，作製した LPD/PCL ビーズ，DEB-
TACE で現在使用されている塞栓ビーズ (DC bead, BTG Interventional Medicine Inc., UK)，
LPD をピペットのチップ先端に入れてサンプルホルダーに固定し，これを X 線マイクロ CT
装置 (BRUKER, SKYSCAN 1272) にセットして CT 画像を撮像することで，撮像した CT 画
像のコントラストから CT 値を算出した． 
 
 
Figure 5-8 X-ray micro CT analysis for the LPD/PCL bead. 
 
 
5.3.5 LPD/PCL ビーズの生分解性および薬剤溶出性 in vitro 評価 
	 LPD/PCL 材料の生分解性を in vitro にて評価するため，以下の実験をおこなった．1cm × 1cm
にカットしたシリコン (Si) 基板に，80°C に加熱した LPD/PCL をスピンコートし，0°C の
水に浸して固化させた．その後，サンプルを 12 時間以上真空乾燥させた．あらかじめ
LPD/PCL コーティング基板の重量を測定し，リン酸緩衝液 (PBS) (pH = 7.4) および lipase 
(candida antarctica lipase)/PBS (1mg/mL) 10mL を入れた蓋付きスクリュー管ビンに入れ，ボト
ルを 37°C でインキュベートした．所定の時間間隔でサンプルを取り出し，蒸留水で数回洗
浄し，室温で真空乾燥させた．その後，試料を再び秤量し，重量減少を以下の式 (Equation 
5-3) を用いて計算した． 
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 𝑊𝑒𝑖𝑔ℎ𝑡 𝑙𝑜𝑠𝑠 (%) = 𝑊i −𝑊d𝑊i × 100 (5-3) 
 
ここで，𝑊iおよび𝑊dは、それぞれ所定の時間間隔における，分解前および分解後の LPD/PCL
の重量とする．また，LPD3.5 mL に対し，疎水性抗がん剤ミリプラチン (MPT) (Miriplatin, 
Sumitomo Dainippon Pharma Inc., Japan) 80 mg を混合した MPT/LPD 懸濁液を用いて，上記と
同様にサンプルを用意した．その後，同様に lipase/PBS，PBS，NaOH 水溶液を分散媒とし
てサンプルを浸漬し，37°C でインキュベートした．所定の時間間隔で，サンプルを取り出
し，分散媒を抽出し，以下のように準備した． 
 
■浸漬溶液 (PBS，lipase) 
1) 検体全量を polypropylene (PP) チューブに移し替え，遠心分離 (3000 rpm × 10 min ) を実
施した． 
2) 検体 2.5 mL に硝酸 (1.42) 2.5 mL を加え軽く振り混ぜた後，マイクロ波分解装置 (MMS-
2, Actac Co., Ltd., Japan) を用いて分解処理を実施した． 
3) この液 1000 µL を採取し，IS (Bi, ビスマス) 溶液 500 µL および 1 mol/L 塩酸試液 3.5 mL
を加え，攪拌したものを試料溶液とした． 
■浸漬溶液 (NaOH) 
1) 検体全量を PP チューブに移し替え、遠心分離 (3000 rpm×10 min.) を実施した． 
2) この液 500 µL を採取し、IS 溶液 500 µL および 1 mol/L 塩酸試液 4 mL を加え，攪拌し
たものを試料溶液とした． 
 
それぞれのサンプルにおいて，ミリプラチンに含まれる白金 (Pt) を検出するため，誘
導結合プラズマ質量分析計トリプル四重極 ICP-MS (G3663A , Agilent Technologies Inc., 
USA) によって，溶出したミリプラチン量を定量化した． 
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5.3.6 ウサギ肝動脈塞栓による LPD/PCL ビーズの X 線造影性 in vivo 評価 
	 ゼラチンを表面にグラフトした LPD/PCL ビーズ (PCL 平均分子量 45,000 g/mol，LPD/PCL
質量混合比 7:3; 73-45000) をふるいにかけて，粒径 100 ~ 300 µm のビーズ群を選定した．こ
の LPD/PCL ビーズが，実際にカテーテルを通して注入され血管を塞栓できるか，また，X
線透視下と CT 画像で視認できるかを評価するために，以下の条件で健康な日本白色ウサギ
の体内に注入した． 
1) 水溶性造影剤オムニパーク (Omnipark, Daiichi Sankyo Inc., Japan) と生理食塩水を体積
比 1:1 の割合で混ぜた溶液中に LPD/PCL ビーズを体積比 9:1 で混合し，懸濁液を得た． 
2) 酸素と麻酔薬 (ISOFLURANE Inhalation Solution, Mylan Inc., UK) (2 ~ 3%) を，東海大学
医学部動物倫理委員会に承認された手順 (場所: 東海大学医学部伊勢原キャンパス) に
て，日本白色ウサギ (2.87 kg) に吸わせて眠らせ，足の付け根を切開した後，大腿動脈
を露出させた． 
3) X 線透視下において，大腿動脈からカテーテルを挿入して肝動脈付近までアプローチし
た．オムニパークと生理食塩水の混合溶液 (体積比 5:5) をカテーテルから少量流し込
み，血管を造影して肝動脈の位置を確認した．その後，カテーテル先端を肝動脈に挿入
した． 
4) カテーテルを通して 1) の LPD/PCL ビーズ懸濁液をシリンジで注入した．このとき，1 
mL/min のペースで合計 5 mL 注入し，注入過程の X 線透視画像を撮像した．ビーズ注
入途中で塞栓状況を把握するためにオムニパークを合計で約 5 mL 注入した． 
5) 1 時間ウサギを静置し，塞栓箇所に用いた造影剤を排出させてからウサギを安楽死させ
た．その後，CT 画像を撮像した． 
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5.3.7 ウサギ肝動脈塞栓による LPD/PCL ビーズの生分解性 in vivo 評価 
	 ゼラチンを表面にグラフトした LPD/PCL ビーズ (PCL 平均分子量 10,000 g/mol，LPD/PCL
質量混合比 5:5; 55-10000) をふるいにかけて，粒径 100 ~ 300 µm のビーズ群を選定した．こ
の LPD/PCL ビーズが，動物血管内にて一定期間後に分解し，血流が再開通するかを調べる
ため，以下の条件で健康な日本白色ウサギの体内に注入した． 
1) 水溶性造影剤オムニパーク (Omnipark, Daiichi Sankyo Inc., Japan) と生理食塩水を体積
比 1:1 の割合で混ぜた溶液中に LPD/PCL ビーズを体積比 9:1 で混合し，懸濁液を得た． 
2) 酸素と麻酔薬 (ISOFLURANE Inhalation Solution, Mylan Inc., UK) (2 ~ 3%) を，東海大学
医学部生命倫理委員会に承認された手順 (場所: 東海大学医学部伊勢原キャンパス) に
て，日本白色ウサギ (3.09 kg) に吸わせて眠らせ，足の付け根を切開した後，大腿動脈
を露出させた． 
3) X 線透視下において，大腿動脈からカテーテルを挿入し，肝動脈付近までアプローチし
た．オムニパークと生理食塩水の混合溶液 (体積比 5:5) をカテーテルから少量流し込
み，血管を造影して肝動脈の位置を確認した．その後，カテーテル先端を肝動脈に挿入
した． 
4) カテーテルを通して 1) の LPD/PCL ビーズ懸濁液をシリンジで注入した．このとき， 1 
mL/min のペースで合計 5 mL 注入し，注入過程の X 線透視画像を撮像した．ビーズ注
入途中で塞栓状況を把握するためにオムニパークを合計で約 5 mL 注入した． 
5) 36 日後，同一の日本白色ウサギの X 線透視画像を撮像し，LPD/PCL ビーズ留置箇所の
血流状態を確認することで，ビーズが残留しているかどうかによって，その生分解性を
評価した． 
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5.4 結果と考察 
5.4.1 LPD と PCL 混合結果と LPD/PCL 材料の物性測定結果 
	 LPD と平均分子量の異なる PCL の質量混合比を変えて加熱撹拌したのち，ゲル化の可否
を Table 5-1 に示した．なお，ゲル化の確認は Figure 5-9 のように，目視で全体が均一な色
になっていればゲル化したと判断し，全体が二層以上に分かれて色が不均一になっていれ
ばゲル化していないと判断した．Table 5-1 の結果から，平均分子量 10,000 g/mol の PCL を
用いた場合では，LPD/PCL 材料に質量比で最大で 50%の LPD を含有することができた．そ
れより多く LPD の割合を設定した場合，ゲル化しなかった．また，平均分子量 45,000 g/mol
の PCL を用いた場合は，LPD/PCL 材料に質量比で最大 70%の LPD を含有できることが確
認できた．したがって，PCL の平均分子量を増加させることで，LPD/PCL 材料中に含有で
きる LPD の量を増加できることがわかった．しかしながら，平均分子量 80,000 g/mol の PCL
と LPD を混合した場合には，どの混合比でも完全にゲル化したものはなかった．これは LPD
と PCL の加熱撹拌において 90°C 以下という条件下では，平均分子量 80,000 g/mol の PCL
の粘度が高すぎるために，撹拌による LPD との混合が困難であったことが原因と考えられ
る．以下，LPDと平均分子量 10,000 g/molのPCLを用いて質量混合比 5:5で作製したLPD/PCL
材料を 55-10000，平均分子量 45,000 g/mol の PCL を用いて質量混合比 5:5 で作製した
LPD/PCL 材料を 55-45000，7:3 で作製した LPD/PCL 材料を 73-45000 とし，その後の評価を
実施した． 
 
 
Table 5-1 Gelation or not gelation of PCL/LPD. 
LPD/PCL volume ratio 5:5 6:4 7:3 8:2 
PCL average 
molecular weight 
(Mn) (g/mol) 
10,000 U (55-10000) n n n 
45,000 U (55-45000) U U (73-45000) n 
80,000 n n n n 
U: Uniformly dispersed gel, n: Not uniformly dispersed gel 
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Figure 5-9 Image of the mixed PCL and LPD. Images of (a) uniformly dispersed gel and (b) not 
uniformly dispersed gel were placed. 
 
 
 
	 DSC を用いて 55-10000 と 73-45000 の熱物性を測定した．Figure 5-10 に 55-10000 の，
Figure 5-11 には 73-45000 それぞれの昇温と降温過程における発熱・吸熱挙動を示した．発
熱ピーク温度がそれぞれ 26.5°C，26.3°C であったのに対し，吸熱ピーク温度はそれぞれ 2 つ
確認でき，55-10000 は 53.2°C と 58.7°C，73-45000 は 54.5°C と 59.0°C であった．このよう
な 2 つの吸熱ピークは結晶性ポリマーに多く見られる現象であり，PCL に起因するもので
あると考えられる．その原因は明らかではないが，低温側を結晶の配向の崩れ，高温側を結
晶の融点であるとする考えや二種類の結晶の融解，あるいは単一の結晶領域が昇温過程で
部分融解再結晶を引き起こしたことによる結果だとする報告もある 177-179．いずれにせよ 55-
10000 と 73-45000 は 50°C 以下では融解しないことが確認できた．以上より，55-10000 と
73-45000 を用いて LPD/PCL ビーズを作製する際には，65°C 以上で融解させてビーズ状に成
型した後に 20°C 以下に冷却することで安定した状態の LPD/PCL ビーズを得ることができ，
保存は 50°C 以下で可能であることがわかった． 
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Figure 5-10 Schematic thermograms diagram of 55-10000 LPD/PCL. 
 
 
 
 
Figure 5-11 Schematic thermograms of 73-45000 LPD/PCL. 
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5.4.2 LPD/PCL ビーズの光学像解析 
	 マイクロ流体デバイスを用いて，二種類の材料 55-10000，73-45000 から作製した LPD/PCL
ビーズを，光学顕微鏡を用いて観察した．Figure5-12 (a) – (d) は，それぞれ流量比 R=1500, 
2000, 2500, 3000 として 55-10000 のビーズ作製したものの光学顕微鏡像であり，Figure 5-13 
(a) – (d) は，それぞれ流量比 R=1500, 2000, 2500, 3000 として 73-45000 のビーズを作製した
ものの光学顕微鏡像である．いずれの場合も形状の揃った球状に成型できたことが確認で
きた．また，R の増加にともない，LPD/PCL ビーズの粒径が全体的に小さくなっていること
がわかる．特に，Figure5-12 (d)と Figure5-13 (c), (d)では極端に小さなビーズが確認でき，液
滴生成においてサテライト液滴が生成されていたと考えられる．したがって，55-10000，73-
45000 による LPD/PCL ビーズの作製ではそれぞれ R が 2500 と 3000，2000 と 2500 の間で液
滴生成における dripping-jetting の遷移が起きていると考えられる． 
 
 
Figure 5-12 Microscopic images of 55-10000 LPD/PCL by optical microscopy: (a) R=1500, (b) 
R=2000, (c) R=2500, and (d) R=3000. 
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Figure 5-13 Microscopic images of 73-45000 LPD/PCL by optical microscopy: (a) R=1500, (b) 
R=2000, (c) R=2500, and (d) R=3000. 
 
 
	 作製した LPD/PCL ビーズの平均粒径と粒度分布を粒度分布計により測定した．Figure 5-
14 は 55-10000 および 73-45000 により作製した LPD/PCL ビーズの各流量比 R における平
均粒径であり，TACE に用いられる 100 ~ 500 µm 程度の粒径が得られた．Coaxial 型のマイ
クロ流体デバイスでは，連続相と分散相の体積流量比の増加にともない，得られるマイク
ロ液滴の平均粒径が減少することが知られている 168．Figure 5-14 においてもこの傾向が
確認でき，55-10000 と 73-45000 を用いて作製した LPD/PCL ビーズでは，いずれの場合も
R の増加にともないビーズ粒径が減少した．さらに，この結果から，coaxial 型マイクロ流
体デバイスにおける液滴の形成は分散相の組成に影響されないと考えられる．したがって，
coaxial 型マイクロ流体デバイスを用いた LPD/PCL ビーズの作製では，分散相に用いる
LPD/PCL 材料の組成に関わらず，R を変化させることで血管径に合わせて LPD/PCL ビー
ズの粒径を制御できることがわかった．Figure 5-15 と Figure 5-16 はそれぞれ 55-10000 と
73-45000 により作製した LPD/PCL ビーズの各 R における粒度分布を体積基準で表したも
のである．いずれの場合も得られた粒子の粒度分布は単峰性を示し，R の増加にともない
ピークが左 (粒径が小さくなる方向) に移動している．また，R が増加するほどピークは
ブロードになっており，Table 5-2 の各 R で作製した LPD/PCL ビーズ粒径における変動係
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数 CV (＝標準偏差/平均粒径) を見ても，R の増加にともない分布のばらつきを表す変動係
数 CV が大きくなっている．これは連続相の流速の増加にともない，せん断応力が増加し，
液滴形成に付随して形成される jet が長くなったためだと考えられる．jet が長くなるとよ
り多くのサテライト液滴が形成されると同時にその粒径も大きくなることが知られてい
る 180．先行研究によると，coaxial 型のマイクロ流体デバイスにより形成される液滴径の変
動係数 CV は 10%以下であることが多い 168, 181．一方で，今回作製した LPD/PCL ビーズの
粒径の変動係数 CV は 22.6 ~ 41.6%の間を変動しており，きわめて大きな値を示している．
この原因は明らかではないが，LPD/PCL ビーズ材料の粘度と先行研究で用いられる分散相
の粘度が 10 ~ 104程度異なることに起因していると考えられる．LPD/PCL 材料の粘度が大
きすぎるために，TACE に使われる径のビーズを得るのに必要な R も大きくなり，それに
ともなってチューブを流れる連続相でじょう乱が生じ，液滴生成が不安定になった可能性
がある．今後の実験においては，得られた PCL/LPD ビーズをふるいにかけて用いること
とし，本結果では，目的径のビーズを得る収率を上げるために必要な流量比 R が明らかに
なった． 
 
 
 
Figure 5-14 Size distribution of the LPD/PCL bead and the average diameter of each flow rate ratio 
(Qc/Qd). 
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Figure 5-15 Particle size distribution of 55-10000 LPD/PCL bead. 
 
 
 
Figure 5-16 Particle size distribution of 73-45000 LPD/PCL bead. 
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Table 5-2 LPD/PCL beads CV from various flow rate ratios. 
Flow rate ratio Qc/Qd 1500 2000 2500 3000 
CV of 55-10000 (%) 22.6±2.0 35.7±1.3 36.8±3.0 40.7±10.3 
CV of 73-45000 (%) 29.9±2.0 35.6±1.5 37.2±1.5 41.6±4.8 
 
 
5.4.3 LPD/PCL 材料における親水化処理前後の表面構造解析結果 
	 ゼラチングラフト処理を施すことで表面改質をした LPD/PCL 材料の表面構造を XPS に
より解析した．Figure 5-17 から，表面改質後において，表面改質前で見られなかったピー
クが結合エネルギー400 eV 付近で確認できる．これはゼラチン分子に含まれる N 元素を表
すピークであり，LPD/PCL 材料表面にゼラチンがグラフトされたことを示していると考え
られる．また，ゼラチングラフト処理による表面改質前後の LPD/PCL ビーズを水中に浸漬
したところ，Figure 5-18 のように，処理前後で LPD/PCL ビーズがゼラチングラフトによっ
て親水化され水中で分散したことが確認できた．したがって，TACE において LPD/PCL ビ
ーズで血管を塞栓する際には，シリンジ先端やカテーテル内を閉塞することなく円滑に注
入できると考えられる．また， 
 
141 
 
 
Figure 5-17 XPS spectra of LPD/PCL before and after surface modification. 
 
 
 
 
Figure 5-18 LPD/PCL beads in water (a) before and (b) after surface modification. 
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5.4.4 LPD/PCL ビーズの X 線視認性の in vitro 評価 
	 水，従来 DEB (DC ビーズ)，および 55-10000 と 73-45000，から作製した LPD/PCL ビー
ズ，LPD の X 線透視画像をそれぞれ Figure 5-19 A に，これらの画像から描出した断面図 
(CT 画像) をそれぞれ Figure 5-19 B に，それを定量化した結果を Figure 5-20 にそれぞれ示
す．これらの結果を見ると，DEB-TACE に用いられる DC ビーズに比較して LPD と LPD/PCL
ビーズは明らかに背景とのコントラストが強く描出されていることがわかる．CT 値を見て
もDCビーズが15.32 HUであるのに対し，LPD/PCLビーズはきわめて高い値を示しており，
高い X 線視認性を有しているといえる．特に 73-45000 により作製した LPD/PCL ビーズの
CT 値は 5618 HU であり，高い CT 値を持つ LPD をより多く含有することで，55-10000 の
LPD/PCL ビーズに比べて 2000 HU 程度 CT 値を向上させることができ，これは身体のなか
で最も高い CT 値を有する皮質骨の 1500 HU に比べ，大幅に高い数値であり，ポジティブな
結果と言える． 
 
 
Figure 5-19 (A) Fluoroscopic images of the samples: water, conventional beads, 55-10000 LPD/PCL 
bead, 73-45000 LPD/PCL bead, and LPD. (B) CT images of the samples. 
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Figure 5-20 CT values analyzed from the CT images of the samples: water, conventional beads, 55-
10000 LPD/PCL bead, 73-45000 LPD/PCL bead, and LPD. 
5.4.5 LPD/PCL 材料の生分解性および薬剤溶出性 in vitro 評価 
	 LPD/PCL 材料の生分解性は，まず，lipase/PBS 溶液を分散媒としてサンプルを浸漬し，浸
漬前後のサンプル重量を測定することで，重量減少率として評価した．特に lipase は，生分
解性酵素のなかでも PCL 分解性を促進することがよく知られており，材料の生体内分解性
を評価する際に用いられる研究が多く報告されている 182-183．Figure 5-21 は，55-10000，55-
45000，73-45000 の LPD/PCL 材料の重量減少率を測定した結果である．一般に，PCL のよ
うな生分解性ポリマーは，平均分子量が小さいほど，オリゴマーに分解される時間が短いた
め，55-10000 がもっとも早く分解されると仮定し，サンプルを用意した．一方で，本章の趣
旨である X 線視認性がもっとも高いのは，LPD を体積分率で多く含有した状態であり，73-
45000 である．その間の性質を有するサンプルと仮定して，55-45000 を用意した．その結果，
55-10000 は測定 11 日目では 63%減少し，55-45000 および 73-45000 では，それぞれ測定 11
日目で 35%，18%減少した．C-TACE におけるゼラチンスポンジは，体内にて 2 ~ 6 週間程
度で分解されることが報告されている 184． 
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Figure 5-21 Weight loss of three kinds of the LPD/PCL (55-10000, 55-45000, and 73-45000) 
substrates immersed into lipase/PBS and PBS.  
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	 Figure 5-22 には，73-45000 を用いた長期の重量減少率測定の結果を示した．全期間にお
いて，PBS 中よりも lipase/PBS 中で 73-45000 LPD/PCL は早く重量が減少した．具体的には，
32 日後においては，PBS 中における 73-45000 LPD/PCL は，7%程度の重量減少率であった
のに対し，lipase/PBS 中においては，約 22%の重量減少率を示した．Figure 5-23 には，73-
45000 に脂溶性抗がん剤として，肝臓がん治療に有効とされる MPT を含ませた
MPT/LPD/PCL ビーズを用いた薬剤溶出性試験の結果を示した．用いた分散媒は，PBS，
lipase/PBS，NaOH とした．PBS 単体においては，32 日で約 93%もの仕込み薬剤が溶出した
のに対し，lipase/PBS では約 20%程度にとどまり，NaOH においては 40 日後で 10%程度の
溶出にとどまった． 
	 実際の血管内においては，貪食細胞の存在や lipase の他の酵素や血管の脈動など，複数の
要因が加わると予測される．また，重量減少率が 100%になる前にビーズは崩壊し，血管塞
栓状態は解除されると予測されるため，in vitro 結果を in vivo 予測に用いることは難しい．
したがって，作製した三種類の LPD/PCL ビーズである 55-10000，55-45000，73-45000 のう
ち，まず in vivo の X 線視認性に関しては，最も LPD 含有率の多い 73-45000 が最も高い値
が出る条件と判断し，in vivo の生分解性に関しては，最も生分解が早いと考えられる 55-
10000 を用いて，後の試験をおこなった． 
 
Figure 5-22 Weight loss of the LPD/PCL (73-45000) substrates immersed into lipase/PBS and PBS. 
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Figure 5-23 MPT release profiles from the LPD/PCL (73-45000) substrates immersed into lipase/PBS 
and PBS. 
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5.4.6 LPD/PCL ビーズの X 線視認性 in vivo 評価 
	 ここでは，73-45000 LPD/PCL ビーズをウサギ肝動脈に塞栓し，その際の X 線透視画像を
Figure 5-24 に示した．Figure 5-24 (a) は，ウサギ肝動脈へのビーズ注入時，Figure 5-24 (b) 
はビーズ注入後に造影剤で塞栓状況を確認したときの画像である．通常，カテーテル手術の
際は，太い血管にカテーテルを挿入した後，水溶性造影剤を注入するなどして，その先の分
岐血管の位置を把握しながら，標的血管へさらにカテーテルを進めていく．DEB-TACE お
よび C-TACE の場合には，塞栓材を注入した後，塞栓箇所を確認するためには，手前から水
溶性造影剤をさらに注入し，患部に流れていく血流が存在しないことを確認する． (a) では
カテーテル先端からビーズと水溶性造影剤が射出されていることが確認できる．また，(b) 
ではカテーテル側の血管が造影されており，造影剤が逆流していることが確認できる．した
がって，ビーズの注入により肝動脈が塞栓されたと考えられる． 
	 また，Figure 5-25 は肝臓断面の CT 画像である．従来までの DEC-TACE および C-TACE
では，水溶性造影剤を腫瘍近傍血管の近位から水溶性造影剤を流すことによってのみ，塞栓
箇所を把握することになる．ビーズ注入後，1 時間静置してからウサギを安楽死させて撮像
していることから，造影剤は塞栓箇所から排出されており，矢印の指し示す白い斑点は
LPD/PCL ビーズであると考えられる．以上より，LPD/PCL ビーズを血管塞栓物質として
TACE に用いた際には，動物試験用 X 線透視装置ではその分解能の限界から視認できない
ものの，CT 画像を撮像することにより，手術を必要としない状態で非侵襲的に LPD/PCL ビ
ーズを視認できることがわかった．したがって，TACE 施術時に意図しない血管を塞栓した
場合には CT 画像で塞栓箇所を把握でき，術後における合併症の予測が可能となり，重篤化
のリスクを軽減できると考えられる． 
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Figure 5-24 Real-time fluoroscopic images around the hepatic artery of the rabbit: (a) during 
administration of the LPD/PCL beads and (b) after embolization. 
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Figure 5-25 Cross-sectional image of the rabbit liver after embolization. The arrows show LPD/PCL 
beads injected into hepatic arteries. 
 
 
5.4.7 LPD/PCL ビーズの生分解性 in vivo 評価 
	 ここでは，1 ヶ月以内の血流再開通という条件に対し，最も生分解性が早いと考えられる
55-10000 LPD/PCL ビーズを用いた．Figure 5-26 に，TACE によって LPD/PCL ビーズ塞栓し
たウサギ肝動脈の TACE 前および TACE 後，さらに手術から 36 日後の X 線透視画像を示
す．TACE の 36 日後，飼育された日本白色ウサギを麻酔で眠らせ，ふたたびカテーテルを
肝動脈に挿入し，前回塞栓した箇所の近位から水溶性造影剤を注入することで，その箇所の
血流の有無を確認した．Figure 5-26 (a) は TACE 前，LPD/PCL ビーズを注入する前の状態
の X 線透視画像であり，白丸で示した箇所に水溶性造影剤を流したとき，画像のように白
く血管が造影された．一方で，Figure 5-26 (b) は TACE による LPD/PCL ビーズを注入した
後の状態の X 線透視画像であり，白丸で示した箇所に水溶性造影剤を流したが，塞栓した
箇所は白く造影されず，血流が遮断されていることがわかった．36 日間の後，ふたたびカ
テーテルを挿入して水溶性造影剤を流したとき，Figure 5-26 (c) のように塞栓した箇所が再
開通していることが確認された．したがって，今回用いた 55-10000 LPD/PCL ビーズは 36 日
以内に塞栓を解除する分解性を有することがわかった． 
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Figure 5-26 Real-time fluoroscopic images around the hepatic artery of the rabbit: (a) before 
embolization, (b) after embolization, and (c) 36 days later. 
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5.5 第 5 章のまとめ 
	 本研究では，①マイクロ流体デバイスを用いて均一な径の TACE 用 Lipiodol 
(LPD)/polycaprolactone (PCL) ビーズを連続的に作製すること，②ゲル化に関する重要パラメ
ータである PCL の平均分子量を変えることで，LPD 混合比率を増加させ，LPD/PCL 材料の
生分解性および X 線視認性を制御すること，③手術で用いる際に，シリンジ先端やカテー
テル内の閉塞を抑制するために，疎水性である LPD/PCL ビーズの表面をゼラチングラフト
重合によって親水化し，水中分散性を向上させること，④生体内にて分解する材料であるこ
と，⑤肝細胞がん治療に用いられる脂溶性抗がん剤ミリプラチン (Miriplatin: MPT) をその
材料が含有でき，分解と同時に MPT 溶出が可能であること，の五項目を研究目的とし，
TACE 用血管塞栓物質としての LPD/PCL ビーズの実用性を動物実験により評価することを
目的とした．その結果，以下の結言を得た． 
 
1) LPD と PCL を，PCL の融点 60°C 以上で加熱混合させることで，均一な構造を有する
PCL/LPD ゲルを作製することができた． 
 
2) LPD/PCL 材料の作製において，PCL の平均分子量を 10,000 g/mol から 45,000 g/mol に
増加させることで，含有できる LPD の質量混合比率は 50% (サンプル名 55-10000, 55-
45000) から 70% (73-45000) に増加し，CT 値は 3753 HU から 5618 HU まで増加させる
ことができた． 
 
3) Coaxial 型マイクロ流体デバイスの連続相，分散相にそれぞれ水，LPD/PCL 材料を用い
て，溶融状態の LPD/PCL を温水に注入することで，LPD/PCL ビーズを作製することが
できた．その際，連続層と分散相の流量比を 1500 ~ 3000 と変化させることで，TACE に
用いられる 100~500 µm 程度の範囲で，LPD/PCL ビーズの粒径制御が可能となった． 
 
4) 疎水性である LPD/PCL ビーズ表面に，グラフト重合法を用いてゼラチン分子を修飾し，
処理前後におけるサンプルを FT-IR によって分析したところ，結合エネルギー400 eV 付
近でゼラチンの N 元素由来のピークが確認された．グラフト処理によって表面が親水
化されたビーズ群は，水中でよく分散した．これにより，シリンジ先端やカテーテル内
を閉塞することなく LPD/PCL ビーズを血管に注入することができた． 
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5) 三種類のサンプル 55-10000，55-45000，73-45000 において，in vitro の生分解性試験とし
て，lipase/PBS を用いて時間依存の重量減少率を評価したところ，73-45000 は 11 日目
において減少後重量が 85%程度であったのに対し，55-45000 は 65%，55-1000 は 37%程
度と，平均分子量および LPD/PCL の混合比率を変化させることによって，その重量減
少速度を制御できることがわかった．また，長期間の生分解性挙動を評価するため，73-
45000 について 32 日間の浸漬実験によって重量減少率を測定したところ，lipase/PBS に
浸漬した場合は約 78%程度の減少であったが，PBS 単体に浸漬した場合は 93%程度ま
でしか減少しなかった． 
 
6) サンプル 73-45000 について，抗がん剤である miriplatin (MPT) を含有させ，浸漬試験を
実施することで，in vitro の MPT 溶出性評価を実施したところ，分散媒を PBS としたと
き，32 日で約 93%もの仕込み薬剤が溶出したのに対し，lipase/PBS では，約 20%程度に
とどまり，NaOH においては，40 日後で 10%程度の溶出にとどまった． 
 
7) 作製した LPD/PCL ビーズ (73-45000) を用いて，X 線視認性の in vivo 評価としてウサ
ギ肝動脈を塞栓したところ，X 線 CT 画像を撮像することで，その塞栓箇所のマッピン
グデータを得ることができ，塞栓状況のフォローアップが可能であることがわかった． 
 
8) 作製した LPD/PCL ビーズ (55-10000) を用いて，生体内分解性の in vivo 評価としてウ
サギ肝動脈を塞栓し，36 日間飼育したのち，ふたたびカテーテルを挿入することによ
って X 線画像を確認した．その結果，塞栓した箇所の血流が再開通し，そのことから，
塞栓箇所からビーズが除去されたことが確認された． 
 
	 以上より，マイクロ流体デバイスにより作製された LPD/PCL ビーズは表面をゼラチング
ラフトにより親水化することで，カテーテルを通した血管塞栓が可能であり，高い X 線視
認性および至適時間における生体内分解性を in vitro および in vivo においても制御が可能で
あった．さらに，in vitro における実験から，抗がん剤 miriplatin (MPT) を溶出することも確
認できたため，今後，ウサギ肝腫瘍モデルを用いた in vivo 実験を経て，非臨床試験を実施
することで，新規 TACE 用の血管塞栓物質としての有効性・安全性が担保されれば，実用化
が期待できる医療材料となりうるだろう．  
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第 6 章 総論 
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	 本論文では，低侵襲治療として発展してきた血管系 IVR (Interventional Radiology) 治療に
用いる次世代医療機器開発のため，血管系 IVR の概説および本論の研究成果の応用先とし
て検討している医療機器であるステント，カバードステント，肝臓がん治療の血管塞栓材料
について課題を設定し，ポリマーマテリアルを用いたアプローチによって，既存課題の解決
に取り組んだ．各章において，それぞれのアプローチの有効性を評価した． 
 
	 第 2 章および第 3 章では，2-methacryloyloxyethyl phosphorylcholine (MPC) と butyl 
methacrylate (BMA) によるコポリマーpoly(MPC-co-BMA) (MPC polymer) 膜上に，マイクロ
パターン状に領域が分割された水素含有アモルファスカーボン (hydrogenated amorphous 
carbon: a-C:H) 薄膜を高周波プラズマ CVD 法によって成膜した，再狭窄問題を解決するた
めの早期内皮化を実現するためのステント用コーティングサンプル (micro-patterned a-
C:H/MPC polymer) を作製し，その機能性を評価した． 
 
	 第 2 章では，マイクロパターンを構成する a-C:H 島同士の距離を一定にした状態で，a-
C:H 島ひとつあたりの面積を変化させた二種類の micro-patterned a-C:H/MPC polymer を作製
した．それぞれのサンプルの血液適合性については，二種類の micro-patterned a-C:H/MPC 
polymer 上における血小板付着面積比は，Full-coated a-C:H/MPC polymer や Full-coated a-C:H
に比べて約 40%低い値を示し，a-C:H の成膜面積比によって，血液適合性と細胞接着性のト
レードオフ関係を制御できることがわかった．血管内皮細胞の接着挙動については，MPC 
polymer 膜上の micro-patterned a-C:H のサイズを変化させることにより，full-coated a-
C:H/MPC polymer に比べて細胞増殖性を低下させることなく，HUVEC の接着モルフォロジ
ーが制御されることが明らかになった．このことから，細胞の広がり面積よりも小さい細胞
足場にならないよう設計することで，細胞の接着挙動におけるモルフォロジーを阻害しな
い細胞足場が作製できることがわかった． 
 
	 第 3 章では，micro-patterned a-C:H/MPC polymer の MPC polymer 層に塩基性線維芽細胞増
殖因子 (basic fibroblast growth factor: bFGF) を含有させることにより，bFGF の時間依存的溶
出性を付与した．bFGF 溶出実験における分散媒には，細胞密度が 2.0 × 104 cell/mL であっ
たとき，0.4 ng/mL 以上の bFGF 濃度が検出され，その濃度は，micro-patterned a-C:H の蒸着
面積を変化させることで制御された．血小板付着試験の結果から，micro-patterned a-
C:H/bFGF/MPC polymer は，micro-patterned a-C:H/ MPC polymer とくらべて血小板付着数に
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有意差はなく，bFGF 含有は血液適合性を低下させないことが示された．bFGF 含有サンプ
ル上では，血管内皮細胞が観察視野内の面積比約 60%を占めたのが培養後約 24 時間であっ
たのに対し，bFGF 含有なしサンプル上では，培養後約 40 時間を要し，bFGF 含有が血管内
皮細胞増殖を促進したことが示された． 
 
	 第 4 章では，血管内治療のカバードステントに必要とされる，血液適合性，血管内皮細胞
増殖性および薬剤溶出性という三つの性質をあわせもつ材料として，本研究ではエレクト
ロスピニング法により，curcumin (CUR) を含有した CUR/MPC polymer fiber 不織布を作製
し，その上へさらに，高周波プラズマ CVD 法により micro-patterned a-C:H を成膜した micro-
patterned a-C:H/CUR/MPC polymer fiberを作製した．血小板付着実験の結果から，MPC polymer 
fiber は MPC polymer film に比べて血小板付着数が多いことが示された．また，MPC polymer 
fiber サンプル間においては，平均ファイバー径が大きくなるにつれて，血小板付着数は増
加したが，活性化は起こらず，血液適合性の低下にはたらくことはなかった．また，血管内
皮細胞増殖試験の結果から，ネガティブコントロールである MPC film 上では細胞が増殖し
ないことが確認されたことに比べ，full-coated a-C:H/MPC polymer fiber および micro-patterned 
a-C:H/MPC fiber 上では血管内皮細胞が増殖した．両サンプルにおいては，a-C:H が細胞接着
の足場となり，そこから細胞の増殖が促されたと考えられ，micro-patterned a-C:H が薬剤溶
出制御としての役割だけでなく，細胞接着の足場となることも示された． 
 
	 第 5 章では，脂溶性 X 線造影剤リピオドール (Lipiodol: LPD) と生分解性ポリマー
polycaprolactone (PCL) の複合ゲルを，本研究用に設計したマイクロ流体デバイスを用いる
ことでマイクロビーズ化し，LPD/PCL の重量比 (5:5, 7:3) および PCL の平均分子量 (10,000 
g/mol から 45,000 g/mol) を組み合わせることで，三種類のビーズ (55-10000, 55-45000, 73-
45000) を得た．そこで，in vitro における X 線視認性，生分解性，薬剤溶出性評価したとこ
ろ，TACE において求められる X 線 CT 値 1500 HU を大きく上回る値 (55-10000: 3753 HU, 
73-45000: 5618 HU) を実現できた．疎水性材料からなるこれらのビーズ表面に，ゼラチン分
子をグラフト重合することで親水化し，ビーズどうしの水中分散性を向上させ，術者が取り
扱いやすいよう加工することができた．また，作製した LPD/PCL ビーズ (55-10000) を用い
て，生体内分解性の in vivo 評価としてウサギ肝動脈を塞栓し，36 日間飼育したのち，ふた
たびカテーテルを挿入することによって X 線画像を確認した．その結果，塞栓した箇所の
血流が再開通し，そのことから，塞栓箇所からビーズが除去されたことが確認された．in vitro
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の生分解性試験および薬剤溶出試験結果から考えるに，LPD/PCL ビーズは，生分解性の制
御が可能であり，応用に十分到達する可能性を有すると言える． 
 
以上要するに，本研究ではポリマーマテリアルのナノ・マイクロ加工技術および材料工学プ
ローチによって，三つの新しい医療機器用材料を考案し，臨床応用上必要とされる機能性を
実現した．これらの知見は，新たな医療機器の創製に有用であると考えられる． 
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